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Avec plus de 175 000 patients traités par an, la place de la radiothérapie externe dans la 
prise en charge du cancer est considérable en France. Les avancées technologiques observées au 
cours de ces dix dernières années ont aidé au développement de techniques d’irradiations 
complexes permettant de conformer de manière très précise la dose au volume cible. Ces 
techniques nécessitent en contre partie de disposer d’outils fiables et performants afin de vérifier 
que la dose délivrée respecte la prescription médicale avec une limite de tolérance fixée à ± 5%. 
Parmi ces outils figure la dosimétrie in vivo. Cette procédure d’assurance qualité a pour objectif 
de détecter des erreurs systématiques et/ou aléatoires ayant pu s’introduire en amont du 
traitement. Obligatoire en France depuis 2011, elle reste difficilement réalisable dans le cadre de 
traitements par radiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité (RCMI) où les forts 
gradients de dose engendrés par la modulation du faisceau empêchent d’utiliser les détecteurs 
couramment utilisés pour cette application. 
 
Plusieurs études ont montré que les imageurs portal haute énergie au silicium amorphe 
(« Electronic Portal Imaging Device », EPID) présentaient des caractéristiques très intéressantes 
pour être utilisé à des fins dosimétriques. Les nombreuses publications à ce sujet montrent que 
ces dispositifs semblent être le moyen le plus pertinent pour la pratique quotidienne de la 
dosimétrie in vivo en RCMI.  
 
L’objectif de ce travail s’inscrit dans ce contexte et consiste à développer des méthodes de 
calcul permettant de réaliser la dosimétrie in vivo des faisceaux issus de plans RCMI par EPID. 
Notre étude s’articule pour cela autour de 6 chapitres : 
 
-  Le 1er situe son contexte. Le principe de la dosimétrie in vivo des photons en 
radiothérapie externe est d’abord rappelé avant de présenter les différents dispositifs d’imagerie 
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haute énergie rencontrés en radiothérapie. Une bibliographie rétrospective sur l’utilisation de ce 
type de détecteurs dans un contexte dosimétrique est ensuite exposée. 
 
-  Le chapitre 2 est consacré à la présentation de l’EPID utilisé tout au long de ses 
travaux de thèse ainsi qu’à l’étude de sa réponse lorsqu’il se trouve soumis à un rayonnement de 
haute énergie. 
 
-  Le chapitre 3 présente une première approche de dosimétrie in vivo en un point 
(1D) et les résultats obtenus sur une période de 5 mois via un formalisme de dosimétrie in vivo 
permettant de déterminer à partir du signal de l’EPID la dose reçue par le patient en un point 
situé sur l’axe du faisceau.  
 
-  Le chapitre 4 est une étape préliminaire à la reconstruction de la dose dans le 
patient en 2 et 3 dimensions et concerne la description et l’évaluation de la méthode utilisée pour 
convertir le signal de l’EPID en dose absorbée dans l’eau quelle que soit la position du pixel.  
 
- Le chapitre 5 est consacré au développement et à l’évaluation d’un algorithme 
permettant de rétroprojeter la dose calculée en sortie de patient dans un plan perpendiculaire au 
faisceau et passant par l’isocentre. La méthode a été évaluée sur fantôme homogène avant d’être 
appliquée in vivo. 
   
- Le 6ème et dernier chapitre porte sur une méthode de dosimétrie in vivo 3D 
développée pour les irradiations conformationnelles avec modulation d’intensité. Des fonctions de 
corrections dépendantes de la profondeur de calcul ont été modélisées et introduites dans 
l’algorithme développé au chapitre 5 afin de pouvoir déterminer la dose reçue par le patient quelle 









CHAPITRE 1  
- 
















Ce chapitre précise le contexte dans lequel ce travail a été réalisé mais également 
pourquoi les EPIDs représentent une alternative intéressante pour la réalisation de la dosimétrie 
in vivo des faisceaux de photons en radiothérapie externe.  
En première partie, le principe général de cette procédure ainsi que les méthodologies de 
mesures qui l’accompagnent sont détaillés. Une description des différents détecteurs permettant 
sa réalisation y sont également décrits, notamment pour la vérification des faisceaux modulés en 
intensité.  
En second lieu les différentes familles d’imageurs haute énergie utilisés en radiothérapie 
externe au cours de ces 30 dernières années sont présentées incluant les détecteurs utilisés au 
cours de cette thèse à base de silicium amorphe.  
La troisième et dernière partie de ce chapitre est consacrée à la description des différentes 
méthodologies permettant de convertir le signal d’un imageur haute énergie en dose, avec ou sans 
patient présent entre la source et le détecteur. 
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DOSIMETRIE IN VIVO DES PHOTONS EN RADIOTHERAPIE 
EXTERNE 
 
La dosimétrie in vivo est une procédure permettant de s’assurer que la dose reçue par le 
patient au cours de sa séance de traitement est conforme au calcul du système de planification de 
traitement (« Treatment Planning System », TPS). Cette démarche, devenue obligatoire en France 
en 2011, permet de détecter des erreurs nuisibles à la qualité du traitement et doit s’inscrire 
pleinement dans un processus global d’assurance de la qualité (Bouche et coll. 2008, Chauvet et 
coll. 2013). En pratique, il est écrit qu’une mesure in vivo doit être effectuée pour chaque faisceau 
«techniquement mesurable, lors de la première ou de la deuxième séance d’irradiation ainsi qu’à 
chacune des modifications du traitement»1. Le nombre et/ou le type d’erreurs détectable par la 
mesure dépendra de plusieurs paramètres (choix du détecteur utilisé, localisation(s) de la mesure, 
périodicité etc…) qu’il conviendra d’adapter à la technique de traitement utilisée ainsi qu’à la 
précision souhaitée. Toute erreur faite dans la phase de préparation du traitement (acquisition 
des coupes tomodensitométriques du patient, réalisation de la balistique de traitement, transfert 
des données via le « Record & Verify » (R&V), etc…) deviendra systématique durant la séance 
d’irradiation et devra par conséquent être détectée et corrigée le plus tôt possible. La détection 
d’erreurs aléatoires est dans l’absolu envisageable mais reste délicate à appliquer en situation 
clinique car elle nécessite une mesure de tous les faisceaux lors de chaque séance de traitement. 
L’exploitation des résultats obtenus sur une période plus longue permet d’évaluer de manière plus 
globale la qualité d’une technique de traitement. Dans ce cas, l’analyse des écarts obtenus en 
situation clinique peut fournir un bon index-qualité de la technique d’irradiation étudiée mais 
aussi de toute la chaine de traitement. Dans le cas idéal ces mesures sont réalisées au point de 
prescription de la dose ou bien encore au sein d’un volume d’intérêt lorsque la situation intra-
cavitaire est permise. Ce type de configurations restant rare, des points d’intérêts spécifiques à la 
                                                     
1 Critères d’agrément pour la pratique de la radiothérapie externe – www.e-
cancer.fr/component/docman/doc_download/1994-criteres-radiotherapie 
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dosimétrie in vivo ont été définis permettant ainsi de corréler, en fonction de leur positionnement, 
la mesure du détecteur à une dose délivrée au patient. 
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1. DEFINITION DES POINTS DE MESURES 
 La figure 1.1 illustre le positionnement des différents points de mesures (entrée, sortie, au 
































au point d’intérêt 
Dose de sortie 
Rétrodiffusé 
FIGURE 1.1 : Représentation schématique des différents points d’intérêts définis dans le cadre de la dosimétrie in vivo. 
En haut, visualisation sur une coupe transverse. En bas, visualisation sur un rendement en profondeur. La dose de 
sortie est définie en condition partielle de rétrodiffusion des photons (Adaptée de Van Dam et Marinello 2006). 
Dose au point d’intérêt 
Dose de sortie 
Dose de transit 
Dose d’entrée 
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1.1 DOSE D’ENTREE 
 La mesure de la dose d’entrée permet de contrôler la qualité du faisceau délivré et les 
paramètres de traitement qui lui sont associés (taille de champ, nombre d’Unités Moniteur (UM), 
filtres en coin etc…). Elle permet également de mettre en évidence un éventuel mauvais 
positionnement du patient et dans certains cas (dépendants du détecteur utilisé) de mettre en 
évidence une mauvaise distance Source-Peau (DSP). Dans le cadre de mesures réalisées avec des 
dispositifs de faibles dimensions, le gradient de dose consécutif à la mise en équilibre des 
électrons (« Build-up ») à l’entrée du détecteur peut altérer la précision de la mesure. Afin de 
s’affranchir de cette trop grande variation de dose, un capuchon de dimensions adaptées viendra 
recouvrir le volume sensible du détecteur permettant ainsi (en plus de s’affranchir de la 
contamination des électrons provenant de la tête de l’accélérateur), de réaliser une mesure en 
condition d’équilibre électronique. La densité et les dimensions de ce dernier doivent cependant 
être adaptées aux conditions d’irradiation. De plus, la réalisation d’une mesure dans cette 
configuration engendrera une modification de la dose déposée en aval du détecteur consécutive à 
l’atténuation du faisceau lors de sa traversée (Alecu et coll. 1997). Ce phénomène, acceptable pour 
la réalisation d’une mesure sur une seule séance devra en revanche être pris en considération 
dans le cadre de mesures répétées. A titre d’exemple, un sous-dosage de 10% lié à l’utilisation 
d’un détecteur muni de son capuchon électronique engendrera, si l’on considère 30 séances de 
traitement, une atténuation sur la dose totale de 0,5% (AAPM 2005). Dans le cadre de faisceaux 
non modulés, le détecteur peut être légèrement déplacé de sa position entre chaque faisceau à 
mesurer pour minimiser ce phénomène. 
 
1.2 DOSE DE SORTIE / DOSE AU POINT D’INTERET 
La mesure de la dose au point d’intérêt permet, en plus des vérifications fournies par la 
mesure de la dose à l’entrée, de contrôler les conditions anatomiques du patient le jour de la 
mesure ainsi que la pertinence de l’algorithme de calcul de dose utilisé lors de la planification du 
traitement.  
Dans cette configuration, la dose délivrée par tous les faisceaux est mesurée au même 
point, minimisant ainsi les incertitudes de mesures liées au repositionnement du détecteur entre 
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chaque faisceau. La dose au point d’intérêt peut s’obtenir en plaçant directement un détecteur à 
son contact (Marcié et coll. 2005 ; Beyer et coll. 2007) ou bien par la combinaison d’une mesure 
d’entrée et de sortie (Noël et Aletti 1995 ; Rizotti et coll. 1985 ; Leunens et coll. 1990). On note sur 
la figure 1.1 que la mesure de la dose en sortie reste problématique de par le manque de 
rétrodiffusion des électrons secondaires et des photons induit par la faible densité de l’air présent 
en sortie de patient. Pour des raisons pratiques, la mesure de la dose de sortie est souvent 
réalisée avec le même capuchon électronique que la mesure en entrée admettant ainsi que la dose 
n’est déterminée qu’en conditions partielles de rétrodiffusion des photons. Le positionnement du 
détecteur en sortie de patient est également plus délicat et reste sujet à de fortes variations de 
positionnement pouvant générer d’importants écarts de mesure. Dans le cadre d’une mesure 
simultanée entrée/sortie, la position du détecteur pour la mesure de la dose à l’entrée doit être 
légèrement décalée de l’axe du faisceau afin d’éviter des phénomènes d’atténuation sur le second 
détecteur. 
 
1.3 DOSE DE TRANSIT 
Plus récemment, l’utilisation, pour la réalisation de la dosimétrie in vivo, de la dose dite 
de « transit » déterminée par imageur haute énergie est devenue un axe majeur de recherche en 
raison notamment de la grande disponibilité des EPIDs dans les services de radiothérapie (Van 
Elmpt et coll. 2008, Mijnheer et coll. 2013). Une condition sine qua non  pour sa réalisation est 
que la mesure obtenue en sortie de patient doit contenir toute l’information dosimétrique 
nécessaire au contrôle de la séance de traitement.  
Deux approches globales sont retenues. La première (approche directe) consiste à 
comparer, au niveau du détecteur, l’image EPID (convertie en dose ou non) avec un algorithme de 
calcul indépendant. La seconde (approche indirecte) consiste à convertir l’image en dose/fluence 
au niveau du détecteur avant de la rétroprojeter dans le patient, permettant ainsi d’obtenir une 
dose au point d’intérêt.  Dans ce cas, la matrice ainsi obtenue pourra être comparées au calcul du 
TPS. L’utilisation de la dose de transit dans le cadre de la dosimétrie in vivo est détaillée dans la 
partie C du présent chapitre.  
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2. PRINCIPAUX DETECTEURS UTILISES POUR LA 
REALISATION DE LA DOSIMETRIE IN VIVO 
 
 Ils doivent répondre à de nombreuses exigences afin de pouvoir être utilisés de manière 
optimale. Ainsi, en plus des caractéristiques physiques et dosimétriques inhérentes au détecteur 
et à adapter à la technique d’irradiation, ils doivent satisfaire des exigences en termes de temps 
d’utilisation, de coût et d’ergonomie afin de pouvoir être intégrés en routine clinique de manière 
efficace.  
Cette section présente les différents détecteurs utilisés en radiothérapie externe pour la 
réalisation de la dosimétrie in vivo des photons de hautes énergies.  
 
2.1 DIODES A SEMI-CONDUCTEURS 
 Les diodes à semi-conducteurs sont apparues pour la premières fois au début des années 
1980 et sont les détecteurs les plus rencontrés pour la pratique quotidienne de la dosimétrie in 
vivo (Huyskens et coll. 2001, AAPM 2005, IAEA 2013). Leur principe de fonctionnement repose 
sur un cristal de type p (si excès de trous) ou n (si excès d’électrons) à l’intérieur duquel est créée 
une fine zone de déplétion entre les deux structures. Une différence de potentiel est donc formée 
générant un faible champ électrostatique au niveau de cette zone (~1V). Lorsque le détecteur est 
soumis à une irradiation, des mouvements de charges au travers de la zone de déplétion vers les 
bornes positives et négatives apparaîtront. Ces mouvements, consécutifs à la séparation des 
paires électrons/trous, formeront un courant électrique proportionnel au débit de dose au niveau 
détecteur.  
Elles présentent l’avantage d’offrir une lecture de la dose en temps réel et possèdent une 
très bonne sensibilité de mesure. Leur utilisation est assez simple mais elles doivent faire l’objet 
de nombreuses corrections compte tenu de la variation de la réponse du détecteur en fonction du 
débit de dose, de l’énergie du faisceau, de la taille de champ, de l’angulation du bras de 
l’accélérateur et de la DSP (Saini et Zhu 2004, 2007). Des variations de réponse avec la 
température ont également pu être observées et doivent dans certains cas faire l’objet de 
corrections (Saini et Zhu 2002). Ce type de dispositif doit également être étalonné périodiquement 
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afin de compenser de trop grandes variations de sensibilité suite à une utilisation prolongée 
(Huyskens et coll. 2001).  
 
2.2 MOSFETS (METAL-OXYD SEMI-CONDUCTOR FIELD EFFECT 
TRANSISTORS) 
Les MOSFETs sont des transistors à effet de champ miniaturisés dont le principe de 
détection repose sur la mesure d’une modification de leur tension de polarisation proportionnelle 
à la dose délivrée. Leurs premières utilisations étaient réservées au domaine spatial avant d’être 
peu à peu transférées au domaine médical. La réponse de ces détecteurs est linéaire avec la dose 
reçue et leurs faibles dimensions (2 mm x 2 mm x 3.5 mm pour un MOSFET et 1,5 mm x 1,5 mm 
x 3,5 mm pour un microMOSFET) leurs confèrent une excellente résolution spatiale diminuant 
ainsi les phénomènes d’atténuation de faisceau énoncés plus haut. Ces détecteurs peuvent être 
utilisés avec ou sans capuchon électronique en fonction de leurs applications. Ce sont les 
détecteurs les plus utilisés dans les pays anglo-saxons pour la pratique de la dosimétrie in vivo et 
plus particulièrement en RCMI (Ramaseshan et coll. 2004, Chuang et coll. 2002, Qi et coll. 2011 ; 
Cherpak et coll. 2012), en mesure de dose à la peau dans le cadre de petits champs (Sors et coll. 
2012, 2014a, 2014b) ou bien encore en tant que détecteur implantable (Marcie et coll. 2005). 
Cependant, des phénomènes de dérive du signal ont pu être observés nécessitant de respecter 
scrupuleusement un temps de lecture post-irradiation prédéfini (Holmes-Siedle et Adam 1983).  
Tout comme les diodes à semi-conducteurs, leur réponse doit être corrigée par un certain nombre 
de facteurs tenant compte de l’énergie du faisceau ou bien encore de l’angle entre le faisceau et le 
détecteur. Leur dépendance vis-à-vis de la température peut être corrigée par l’utilisation de 
systèmes adaptés, composés notamment de deux MOSFETs montés directement sur un même 
substrat de silicium mais soumis à une alimentation indépendante. Le principal inconvénient de 
ce type de détecteurs (en plus de leur coût relativement élevé) est lié à leur durée de vie limitée. 
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2.3 TLDS (THERMO LUMINESCENT DOSIMETERS) 
Ces détecteurs peuvent être utilisés dans le cadre d’irradiations corps entier (« Total Body 
Irradiation », TBI), en curiethérapie (Tanderup et coll. 2013 ; Marinello 2007 ; Van Dam et 
Marinello 2006) ou bien dans le cadre de mesure de dose aux organes à risques (OAR). Ces 
détecteurs généralement constitués de matériaux proches de la densité des tissus (borates ou 
fluorures de lithium) possèdent la propriété d’émettre une lumière proportionnelle à la dose 
absorbée lorsqu’ils sont soumis à forte température. Ils peuvent se présenter sous différentes 
configurations (pastilles, poudre en tubes) à adapter selon la mesure et peuvent être réutilisés 
plusieurs fois à conditions d’annihiler correctement le signal résiduel provenant d’une précédente 
irradiation (SFPM 2000).  
La réponse est globalement linéaire sur la gamme de dose utilisée en radiothérapie bien 
que des phénomènes de supra-linéarité aient été mis en évidence pour les très hautes énergies. 
Leur principal défaut réside dans leur utilisation fastidieuse et notamment lors du processus de 
lecture qui reste long et qui nécessite un équipement couteux. 
 
2.4 DETECTEURS A SCINTILLATION PLASTIQUE 
Ces détecteurs, peu utilisés à l’heure actuelle,  présentent de nombreux avantages de part 
leurs propriétés physiques et dosimétriques (Beddar et coll. 1992; 1992b) :  
 
• Petites dimensions. 
• Equivalence eau. 
• Indépendance vis-à-vis de l’énergie. 
• Résistance élevée aux rayonnements ionisants. 
 
Leur volume sensible est constitué d’un solvant polymérisé composé de molécules 
organiques scintillantes. Soumises à une irradiation, ces molécules émettent une lumière dont 
l’intensité sera proportionnelle à la quantité de rayonnement reçue. La lumière est ensuite 
transmise à un photodétecteur par l’intermédiaire d’une longue fibre optique, ne perturbant pas 
ainsi le dépôt d’énergie consécutif à leur irradiation. La durée de l’émission lumineuse étant très 
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faible (de l’ordre de la nanoseconde), la lecture de la dose délivrée s’effectuera quasiment en 
temps réel.  
Une fois étalonnés, ces détecteurs ne nécessitent aucunes corrections à apporter sur la mesure 
finale. Des problèmes liés à l’apparition de lumière radio-induite au niveau de la fibre optique par 
effet Cerenkov et par phénomène de fluorescence ont été cependant observés (Beddar et coll. 
1992c, Beddar et coll. 2004). Leur utilisation dans le cadre de la dosimétrie in vivo en 
radiothérapie externe est encore à l’étude mais les premiers résultats montrent qu’une précision 
de ±1% peut être obtenue en routine clinique (Archambault et coll. 2010). 
 
2.5 DÉTECTEURS OSL (OPTICALLY STIMULATED LUMINESCENT) 
 Ces détecteurs sont composés d’oxyde d’aluminium et possèdent sensiblement les mêmes 
propriétés dosimétriques que les TLDs (IAEA 2013, Jursinic 2007, Viamonte et coll. 2008, 
Yukihara et McKeever 2008, Andersen et coll. 2009). La principale différence entre les deux 
détecteurs réside dans le processus de lecture. En effet, contrairement aux TLDs où ce processus 
s’effectue par stimulation thermique, les OSLs utilisent une stimulation lumineuse.  
Ils ont d’abord été utilisés dans le cadre de la dosimétrie passive en radioprotection avant 
de voir leur domaine d’application s’étendre à la mesure in vivo en radiothérapie (Benoit 2008). 
Leur réponse présente une forte dépendance aux faibles énergies (Al-Senan et Hatab 2011) qui 
tend à s’annuler lorsque des énergies plus hautes (de l’ordre du MeV) sont utilisées. Leur 
dépendance angulaire est estimée à 3% (Kerns et coll. 2011). Une fois lu, ce détecteur doit être 
soumis à une forte exposition lumineuse afin d’éliminer la globalité du signal contenu. Des 
phénomènes de rémanence du signal liés à ce processus d’effacement ont cependant été observés. 
Certains pièges malgré la forte exposition peuvent rester bloqués provoquant ainsi une 
augmentation du bruit de fond du détecteur ainsi qu’une modification de sa sensibilité. Ce 
phénomène survient pour des doses accumulées comprises entre 10 et 20 Gy (Jursinic 2010). De 
plus, afin de prendre en compte une éventuelle différence de sensibilité entre détecteurs 
provenant d’un même lot, il est possible de les pré-irradier avec un champ homogène permettant 
ainsi de diminuer cette variation à 1% (Reft 2009). 
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2.6 EPIDS 
Historiquement introduits pour la vérification du positionnement et de l’anatomie du 
patient, les imageurs haute énergie (MV) permettent d’obtenir de manière rapide et efficace une 
information numérique bidimensionnelle exploitable dans un cadre de dosimétrie in vivo. Pour 
cela, il est indispensable de disposer en parallèle d’un algorithme qui relie la valeur de chaque 
pixel de l’image (niveau de gris) à une dose dans le patient (Van Elmpt et coll. 2008).  
Les EPIDs à base de silicium amorphe sont aujourd’hui les plus rencontrés dans les 
services de radiothérapie. Leur réponse est globalement linéaire en fonction de la dose reçue et 
montre une indépendance vis-à-vis du débit de dose de l’accélérateur. Une sur-réponse aux 
photons de faibles énergies pouvant altérer la qualité du signal a cependant été observée (Nijsten 
et coll. 2007, Parent 2006, Parent et coll. 2006c, Yeboah et Pistorius 2000). Ces détecteurs ne sont 
pas équivalent-eau et leur réponse n’est pas complètement uniforme sur toute leur surface de 
détection (Greer 2005). De plus, un effet de rémanence («ghosting effect ») lié à la présence de 
charges piégées dans le phosphore mais également dans la matrice de photodiodes peut nuire au 
signal ou entraîner un retard de lecture (plus communément appelé « image lag »).  
Leur grande disponibilité dans les services de radiothérapie a largement contribué au 
développement de méthodes permettant de les utiliser comme dosimètre de routine (les plus 
courantes restant cependant pour la plupart dans un cadre de vérification de faisceaux 
d’irradiation prétraitement). Par comparaison aux autres systèmes de mesures décrits 
précédemment, l’utilisation en clinique des EPIDs pour mesurer la dose in vivo reste plus rare, en 
raison notamment du faible nombre de solutions commerciales disponibles sur le marché (IAEA 
2013).  
 
2.7 SYNTHESE DES DETECTEURS 
  Le choix du détecteur pour la réalisation de la dosimétrie in vivo est complexe car il 
requiert un compromis entre efficacité, facilité d’utilisation et coûts (humain et financier). Il doit 
être également adapté à la technique d’irradiation afin d’obtenir une mesure pertinente et 
représentative de la dose délivrée au patient. Le tableau 1.1 résume les différentes propriétés 
dosimétriques des détecteurs utilisés en radiothérapie externe pour la réalisation de la dosimétrie 
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in vivo des photons de haute énergie ainsi que leurs principaux avantages et inconvénients 









FIGURE 1.2 : Illustration des différents types de détecteurs rencontrés en dosimétrie in vivo. De gauche à droite : 
détecteur OSL et sa fibre optique, MOSFET RD502 (Thomson and Nielsen) , MOSFET OneDose  (PTW-Freiburg,), 
détecteur diamant 60003 (PTW-Freiburg), diode à semi-conducteurs, chambre d’ionisation et TLD (LiF) de 3 x 3 x 
0.9 mm3 (d’après Lambert et coll. 2007). 
NB : La Chambre d’ionisation présente sur cette photo n’est cependant pas bien adaptée pour une mesure de dose in 
vivo (présence d’une haute tension, câble peu ergonomique, coût élevé). 
  
   Détecteur 
























Dose intégrée + + + ++ + 
Débit de dose + + - - - 
Energie + + + + + 
Taille de champ + + - - + 
DSP + + - - - 
Température + + - - - 
Etalonnage + + + + + 
Facteurs de correction ++ ++ + + ++ 
Délai de lecture - - ++ + + 
Reproductibilité (%)  
(1σ) 
< 1 < 2 < 2 < 2 < 1 
Incertitude (%) 
(1σ) 
[1.5 - 3] [2 - 5] [2 - 3] [2 - 3] [1.5 - 3] 
Avantages 
Bonne sensibilité, 
lecture en temps réel, 
faible coût 
Lecture quasi  
immédiate, faibles 
dimensions 
Pas de câbles, 
réutilisables, peu de 
facteurs de correction 








fastidieuse et peu 
ergonomique 
Dimensions, fragilité 
Durée de vie 
limitée et 




en routine clinique 
Equipement lourd 
Lecture différée 
Durée de vie courte et 
dépendante de la dose 
accumulée 




TABLEAU 1.1 : Caractéristiques des différents détecteurs utilisables dans le processus de dosimétrie in vivo des faisceaux de photons en radiothérapie externe. 
Evaluation de leur sensibilité en fonction de plusieurs paramètres (- : pas concerné // + : peu concerné // ++ : très concerné) (Adapté de Mijnheer et coll. 2013). 
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3. APPLICATION PRATIQUES DE LA DOSIMETRIE IN VIVO 
DANS UN CONTEXTE DE FAISCEAUX MODULES EN INTENSITE 
 
 La dosimétrie in vivo est une pratique bien maitrisée en radiothérapie externe pour la 
vérification des faisceaux à fluence relativement homogène (irradiations conformationnelles 3D 
par exemple (RC3D)). Elle reste plus délicate à appliquer dans le cadre de faisceaux modulés en 
intensité où la présence de forts gradients de doses pose des problèmes particuliers pour le choix 
de la position des points de mesures. 
 De par leurs petites dimensions, certains détecteurs ponctuels peuvent être utilisés pour 
la vérification des plans RCMI en les plaçant directement dans la région d’intérêt irradiée. Marcié 
et coll. utilisèrent notamment des MOSFETs pour vérifier la dose délivrée par des faisceaux issus 
de plans O.R.L traités par RCMI « step & shoot ». Le détecteur était pour cela placé au sein même 
de la cavité buccale à l’aide d’un dispositif de type gouttière propre à chaque patient. Les écarts 
entre la dose mesurée et planifiée reportés pour 796 mesures réalisées sur une période d’un an 
étaient dans plus de 90% des cas, inclus dans un intervalle de ±5% (Marcié et coll. 2005).  
D’autres équipes, toujours dans le cadre de localisations O.R.L traitées par RCMI, ont 
utilisé des TLDs afin de déterminer la dose reçue par le patient au cours de son traitement. Le 
détecteur était alors placé dans un tube en plastique souple avant d’être inséré dans le 
nasopharynx ou l’œsophage du patient (Engström et coll. 2005). Plus de 400 mesures ont été 
réalisées dans ces conditions et pour lesquelles la moyenne des rapports entre la dose mesurée et 
planifiée était égale à 0,998 ± 0,011 (Gagliardi et coll. 2009). Si les résultats reportés par ces 
travaux montrent que ces méthodes sont efficaces, elles restent tout de même rarement 
appliquées en clinique en raison notamment de leur caractère invasif. 
La possibilité de réaliser une mesure de dose à l’entrée pour la vérification des plans 
RCMI a également été étudiée. Varadhan et coll. ont utilisé (dans le cadre de traitements de 
prostates) des MOSFETs placés à la surface du patient afin de déterminer la dose reçue à la 
profondeur du maximum. Les mesures ainsi obtenues ont pu être comparées avec le calcul du 
TPS permettant d’évaluer la précision de la méthode à ±5% (Varadhan et coll. 2006). L’utilisation 
pratique de diodes pour la mesure de la dose à l’entrée de faisceaux modulés a également été 
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étudiée par Vinall et coll. et Kadesjö et coll. Ces deux études ont montré que plus de 95% (Vinall 
et coll. 2010) et 92,2% (Kadesjö et coll. 2011) des mesures effectuées étaient comprises dans un 
intervalle de ±5% (O.R.L et prostates).  
L’efficacité des méthodes décrites ici sera cependant très dépendante de la précision du 
positionnement du détecteur. En effet, celui-ci se devra d’être optimal afin de réduire au 
maximum les incertitudes de mesure liées à un éventuel décalage du détecteur. Par ailleurs, la 
complexité des nouvelles techniques d’irradiations (RCMI dynamique / Arcthérapie Volumique 
(« Volumetric Modulated Arc Therapy », VMAT)) soulève la question de la pertinence d’une 
mesure ponctuelle dans un contexte de faisceaux modulés. 
L’utilisation dosimétrique des EPIDs reste le moyen le plus efficace pour la pratique 
quotidienne de la dosimétrie in vivo des traitements par RCMI. En effet, la possibilité d’obtenir 
par cette approche une information dosimétrique en 1, 2 ou 3 dimensions permet de répondre à 
toutes les problématiques envisagées plus haut (Mijnheer 2008, Mijnheer et coll. 2010, 2013, 
2013b). Les retours d’expériences cliniques de groupes ayant intégré ces dispositifs dans leurs 
programmes d’assurance de la qualité montrent que des erreurs détectées par l’utilisation de la 
dosimétrie de transit n’auraient pu être mises en évidence par la mesure d’une dose ponctuelle en 
entrée de patient (Mans et coll. 2010 ; Nijsten et coll. 2007b). En revanche, même si beaucoup de 
méthodes permettant de relier la valeur du signal de l’EPID à une dose dans le patient ont été 
décrites, peu de solutions commerciales sont disponibles sur le marché (2 à notre connaissance) 
obligeant ainsi les différents services de radiothérapie à développer leurs propres outils de 
contrôles. 
La première solution est fondée sur les travaux de Renner et coll. et utilise un algorithme 
de type « pencil beam » permettant de reconstruire la fluence en entrée de patient à partir d’une 
image EPID (Dosimetry Check™, MathResolutions, Columbia, USA).  
La seconde est fondée sur les travaux réalisés à l’institut Curie (Paris, France) et utilise 
une approche par correction/rétrojection du signal de l’EPID afin de calculer par l’intermédiaire 
d’un algorithme de type Clarkson-Cunningham la dose en un point situé dans le patient 
(EPIgray™, Dosisoft, Cachan, France).    




DISPOSITIFS D’IMAGERIE HAUTE ENERGIE EN RADIOTHERAPIE 
EXTERNE 
 
Les techniques modernes d’irradiation en radiothérapie externe nécessitent de disposer 
d’outils performants permettant de s’assurer (entre autres) de la bonne position du patient avant 
de procéder à son traitement. Les dispositifs d’imagerie haute énergie ont été développés dans ce 
but. Le principe général est de créer à partir d’un faisceau de traitement, une image recueillie en 
sortie de patient (i.e. image transmise) et de qualité suffisante pour pouvoir vérifier son 
positionnement. Les technologies proposées se doivent donc de répondre à de nombreuses 
problématiques liées notamment au contexte de la radiothérapie externe. En effet, les processus 
physiques liés à la formation d’une image radiologique aux hautes énergies (de l’ordre du MeV) 
diffèrent de la radiologie conventionnelle où des énergies plus faibles sont utilisées (de l’ordre du 
keV). Ces dispositifs doivent également fournir une image en un minimum de temps et pour une 
dose délivrée aussi faible que possible respectant ainsi les principes fondamentaux de la 
radioprotection.  
Historiquement, les premières images de ce type étaient obtenues à partir de films 
radiographiques insérés entre deux plaques de métal (~1 mm de cuivre). L’interaction des rayons 
X avec la première plaque avait pour effet de générer des électrons de hautes énergies exposant 
ainsi le film. Cette première couche de métal permettait également de réaliser une mesure en 
condition d’équilibre électronique et d’éliminer le rayonnement diffusé de plus faible énergie 
nuisant à la qualité finale de l’image. La seconde plaque quant à elle permettait d’assurer la 
rétrodiffusion des électrons et la stabilité mécanique du détecteur. Ces premiers dispositifs 
offraient des images d’excellente qualité. Cependant, le développement du film consécutif à son 
irradiation était une étape longue et peu adaptée à la vérification du positionnement du patient 
en temps réel. De plus, l’information obtenue n’était pas numérique et donc difficilement 
analysable ou comparable avec une donnée de référence. Ces deux limites ont poussé au 
développement de nouvelles technologies permettant d’obtenir, dans un laps de temps très court, 
une image numérique. Bien que de nombreux modèles aient été développés, nous ne présenterons 
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ici que les trois types d’EPIDs utilisés majoritairement en clinique au cours de ces 30 dernières 
années.  
 
1. SYSTEMES ECRANS FLUORESCENTS – CAMERA CCD 
Le développement de ce système d’imagerie haute énergie a débuté dans les années 1950 
avant de voir sa première commercialisation à la fin des années 1980 (Stranqvist et Rosengren 
1958, Andrews et coll. 1958, Baily et coll. 1980, Langmack 2001).  
Son principe de détection (figure 1.3)  repose sur l’utilisation d’un convertisseur de rayons 
X couplé à une caméra CCD (« Charge Coupled Device ») par l’intermédiaire d’un jeu de lentilles 
et de miroirs permettant de diriger le faisceau vers une direction souhaitée. Le convertisseur est 
composé d’un écran fluorescent de phosphore (généralement d’Oxysulfite de Gadolinium dopé au 
Terbium) sur lequel viendra reposer une plaque de métal (~1,5 mm de cuivre). Le rayonnement de 
haute énergie en sortie de patient est d’abord converti en électrons par l’intermédiaire de cette 
plaque. Ces électrons créent ensuite, par phénomène de fluorescence au niveau de l’écran de 
phosphore, des photons lumineux dirigés (grâce au miroir) vers la caméra située à 90° de l’axe du 












   
FIGURE 1.3 : Représentation schématique du principe de fonctionnement d’un système Ecran fluorescent – Caméra 
CCD 
Plaque de cuivre & Ecran fluorescent 
Miroir 
Faisceau lumineux 
Lentille & Caméra CCD 
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Ce dispositif permet d’acquérir des images très rapidement et offre un large champ de 
détection possible. Il reste cependant très encombrant en raison de l’enveloppe opaque qui 
l’entoure afin de le protéger de toute source lumineuse externe pouvant provoquer un signal 
indésirable sur l’image finale (figure 1.4). Son efficacité de détection reste faible puisque 
seulement 2 à 4% des photons incidents généreront un signal visualisable en sortie (Herman et 
coll. 2001). Par ailleurs, même si le décalage de la caméra est indispensable afin de la protéger du 
faisceau incident, il contribue à une perte d’information engendrée par la diffusion de la lumière 
tout au long de son trajet (seulement 0,01% des photons optiques émis par fluorescence 













La réponse de ce détecteur est linéaire avec la dose. Des facteurs de corrections peuvent 
être introduits afin de prendre en compte le bruit de l’électronique de lecture (Pasma et coll. 
1998 ; Glendinning et Bonnett 2000). On note cependant une forte dépendance du signal à la 
taille de champ du faisceau d’irradiation causée par la diffusion optique des photons lumineux à 
l’intérieur du système. Ce problème peut être corrigé de différentes manières comme par 
déconvolution de l’image finale avec un kernel modélisant ce phénomène (Heijmen et coll. 1995), 
par l’utilisation de facteurs de corrections dépendant de la position du pixel de l’image (Franken 
et coll. 2006 ; de Boer et coll. 2000) ou bien encore par l’utilisation de grilles anti-diffusé 
FIGURE 1.4 : Systèmes d’écran fluorescent – caméra CCD commercialisés. A gauche système iView d’Elekta. A droite 
système Theraview d’Infimed (d’après Antonuk 2002). 
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(Partridge et coll. 1999 ; 2000).  La stabilité de la réponse à court terme est inférieure à 1% et 
comprise entre 1 et 2% sur une période d’un an (Heijmen et coll. 1995 ; Glendinning et coll. 2000 ; 
Franken et coll. 2004 ; Dirkx et Heijmen 2000).   
 
2. MATRICES DE CHAMBRES D’IONISATION LIQUIDES 
Ce système, développé au début des années 1990 par Meertens et Van Herk au 
Netherland Cancer Institute (Amsterdam, Pays-Bas) présente une surface de détection de 32,5 x 
32,5 cm² et est constitué de deux électrodes planes (Entrée/Sortie) distantes de 0,8 mm. Un 
hydrocarbure liquide (isooctane) est placé entre les deux électrodes venant ainsi jouer le rôle de 
milieu ionisant (Meertens et coll. 1985, 1990, Van Herk et Meertens 1988, Van Herk 1991). 
Chaque électrode est composée de 256 lignes espacées de 1,27 mm disposées perpendiculairement 
les unes aux autres formant ainsi une matrice de 256 x 256 chambres d’ionisation (un pixel de 
l’image correspondant à une chambre d’ionisation) (figure 1.5 & 1.6). Des électromètres placés en 
sortie de chaque chambre permettent de recueillir les charges créées suite à leur irradiation.  
Le temps de formation d’une image, relativement long (~6 s), ne permettra pas de réaliser 
une mesure directe de dose mais convient bien à la détermination de débit de dose. Cependant, en 
intégrant cette mesure à une lecture continue de la chambre moniteur de l’accélérateur ainsi 










La stabilité de ce système sur 2 ans est estimée à ±1% (Louwe et coll. 2004b). Sa réponse 
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coll. 1995) et son étalonnage dosimétrique peut également être réalisé par déconvolution du 
signal avec un kernel modélisé à partir de mesures de doses absolues. Avant cela, la réponse 
globale du système devra être uniformisée par l’intermédiaire d’une carte de sensibilité 
permettant de prendre en compte la variation de réponse des différentes chambres présentes au 
sein du détecteur (Keller et coll. 1998 ; Parsaei et coll. 1998 ; Chang et coll. 2001 ; van Esch et coll. 
2001 ; Chang et coll. 2003). L’épaisseur équivalente eau d’un tel dispositif est estimée à 8 mm. La 
réalisation d’une mesure en condition d’équilibre électronique nécessitera cependant l’ajout de 
polystyrène à l’entrée du détecteur dont l’épaisseur varie avec l’énergie du faisceau (Boellaard et 






Ce dispositif est beaucoup plus compact que celui décrit précédemment et offre une image 
de très bonne qualité. Son principal inconvénient est lié à sa faible efficacité quantique de 
détection (de l’ordre de 0,5%) nécessitant par conséquent, un nombre d’UM plus important pour 







FIGURE 1.6 : Système de matrice de chambres d’ionisation liquides PortalVision™ (Varian Medical System) 
directement embarqué sur l’accélérateur. Visualisation pour plusieurs distances Source-Détecteur (d’après Munro 
1995). 
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3. IMAGEURS AU SILICIUM AMORPHE (ASI-EPID) 
Les aSi-EPIDs sont les derniers types d’imageurs haute énergie à avoir été développés 
(Antonuk et coll. 1995, 1998). Leur principe général de détection (fondé sur un schéma de 
conversion indirecte) repose sur la combinaison d’un convertisseur de rayons X avec une matrice 
de photodétecteurs permettant de transformer les électrons incidents en photons optiques. Ces 
derniers seront convertis en signal électrique dont l’intensité sera proportionnelle à l’énergie 
reçue. Le courant créé sera redirigé vers une électronique de lecture permettant de fournir un 





















FIGURE 1.7 : Représentation schématique du principe de fonctionnement d’un imageur haute énergie au silicium 
amorphe avec convertisseur au phosphore. 
FIGURE 1.8 : Dispositifs d’imageur haute énergie au silicium amorphe embarqués : à gauche, iViewGt (Elekta 
Oncology System), à droite aS500/1000 (Varian Medical System) 
Rayons X 
Plaque de métal 
Convertisseur (Phosphore) 
Matrice de Photodiode (aSi) 
Thin Film Transistor 
Signal électrique 
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Ces dispositifs ont l’avantage de pouvoir être montés sur un bras rétractable leur 
permettant de ne pas être irradiés lorsqu’ils ne sont pas sollicités. L’image est formée de manière 
quasi instantanée et est de très bonne qualité. L‘efficacité quantique de détection de ces systèmes 
est de l’ordre de 1%. Le tableau 1.2 fournit une description technique des deux principaux aSi-
EPIDs commercialisés. Il est à noter que le système utilisé tout au long de ces travaux de thèse 
est l’aS-500. Sa description ainsi que l’étude détaillée de son comportement en présence 






Fournisseur Varian Medical Systems™ Elekta Oncology Systems™ 
Surface de détection (cm²) 40,14 x 30,11 40,96 x 40,96 
Nombre de pixel 
512 x 384 
(1024 x 768) 
512 x 512 




Encodage en profondeur (bits) 14 16 
Nature de la plaque de métal Cuivre (1 mm) Cuivre (1 mm) 
Nature du scintillateur Gd2O2S:Tb Gd2O2S:Tb 







TABLEAU 1.2 : Descriptions techniques des deux principaux dispositifs d’imagerie haute énergie commercialisés ces 
dix dernières années. 




UTILISATION DOSIMETRIQUE DES EPIDS 
 
Les caractéristiques techniques des aSi-EPIDs (acquisition en temps réel, haute 
résolution spatiale, intégration de toute l’information provenant d’un faisceau d’irradiation etc…) 
associées à leur grande disponibilité au sein des services de radiothérapie ont favorisé 
l’émergence de nouvelles méthodes permettant de convertir l’image du détecteur en dose. 
Plusieurs méthodologies ont été ainsi décrites permettant pour chacune d’entre elles de vérifier la 
qualité de l’irradiation à différents niveaux de contrôles.  
L’utilisation dosimétrique d’un EPID peut être envisagée selon deux approches globales :  
• Par conversion directe du niveau de gris de l’image. 
• Par simulation de la réponse du détecteur. 
La première approche nécessite la création de modèles fondés sur des mesures réalisées 
dans des conditions d’irradiation de référence connues. Dans la majorité des cas, ces mesures sont 
réalisées avec une chambre d’ionisation placée dans un mini-fantôme ou bien dans un fantôme 
équivalent eau (Heijmen et coll. 1995 ; Chen et coll. 2006 ; Partridge et coll. 2002 ;  Boellaard et 
coll. 1997b ; Chang et coll. 2000 ; Wendling et coll. 2006). Cette méthode à l’avantage de modéliser 
la réponse d’un détecteur de référence et donc de pouvoir être indépendamment vérifiée par une 
mesure de dose absolue (film ou chambre d’ionisation). Elle devra néanmoins, faire l’objet d’une 
validation pour des conditions d’irradiation qui s’éloignent des références utilisées lors de sa 
modélisation. La seconde approche utilise quant à elle, des modèles de prédiction permettant de 
simuler la réponse du détecteur. Ces modèles peuvent être créés de manière empirique (Van Esch 
et coll. 2004) ou bien à partir de simulation Monte-Carlo (McCurdy et coll. 2001 ; Siebers et coll. 
2004 ; Chin et coll. 2003). L’utilisation de telles méthodes nécessite en revanche de connaître la 
composition exacte du détecteur utilisé afin d’optimiser la précision du modèle (Badel 2009 ; 
Parent 2006, Parent et coll. 2007). Par ailleurs, les temps de calculs associés aux méthodes de 
Monte-Carlo sont peu compatibles avec une activité clinique.   
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1. VERIFICATIONS PRETRAITEMENTS 
 Les vérifications prétraitements permettent de vérifier tout ou une partie de la balistique 
de traitement en réalisant l’acquisition de faisceaux d’irradiation sur « champs ouverts » (i.e. sans 
atténuateur placé entre la source et le détecteur) ou dans des cas moins fréquents sur fantôme 
homogène. L’image ainsi obtenue est comparée à une prédiction de la réponse de l’EPID (approche 
par simulation) ou bien encore à une dose mesurée ou calculée à l’aide d’un algorithme 
indépendant (approche par conversion). Si les vérifications sur champs ouverts sont très utilisées 
aujourd’hui dans le cadre du contrôle qualité d’un accélérateur elles ont été initialement 
développées dans le cadre de l’assurance qualité des plans de traitements en RCMI. Dans ce 
contexte, la trajectoire du collimateur multi-lames (« Multileaf Collimator », MLC) et la vitesse de 
déplacement des lames pourront faire l’objet de vérifications (Chang et coll. 2004; Nelms et coll. 
2010 ; Nicolini et coll. 2006, 2008, Parent et coll. 2006b). Une précision de l’ordre du millimètre 
peut être obtenue permettant ainsi de détecter de faibles écarts entre la planification et 
l’irradiation (Sonke et coll. 2004). Concernant le contrôle qualité des accélérateurs, ces méthodes 
permettent de manières simples et efficaces de détecter toute erreur de dosimétrie et/ou de 
géométrie liée à l’homogénéité et la symétrie du faisceau, la géométrie et le positionnement des 
mâchoires, la variabilité du TOP etc... (Prisciandaro et coll. 2003 ; Dirkx et Heijmen 2000 ; Dirkx 
et coll. 1995 ; Budgell et coll. 2007 ; Baker et coll. 2005 ; Samant et coll. 2002 ; Yang et Xing 2004 ; 
Vieira et coll. 2006 ; Liu et coll. 2002). L’utilisation du signal de l’EPID obtenu sur champs ouverts 
peut également être envisagée différemment. Plusieurs équipes se sont servies de cette donnée 
pour reconstruire la fluence du faisceau en sortie d’accélérateur. Une fois reconstruite, cette 
fluence sera « réinjectée » dans un algorithme permettant de calculer en 2 ou 3 dimensions la dose 
au sein d’un volume d’intérêt (van Elmpt et coll. 2006, 2007, 2008b, Ansbacher 2006 ; Renner et 
coll. 2005 ; van Zijtveld et coll. 2007, 2007b ; McNutt et coll. 1996, 1997). Ces méthodes bien 
qu’efficaces présentent cependant certaines limites, notamment en termes de capacité à détecter 
des erreurs relatives à l’anatomie ou au positionnement du patient le jour de sa séance de 
traitement. La prise en compte de ces éléments à partir d’acquisitions réalisées sur champs 
ouverts ou bien sur fantôme reste impossible et ne pourra cependant se faire que dans le cadre 
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d’acquisitions d’images de transmission réalisées avec patient placé entre la source et le 
détecteur. 
 
2. VERIFICATIONS IN VIVO 
Les procédures de vérifications de dose réalisées in vivo à partir d’images de transmission 
permettent de prendre en compte toutes les données nécessaires liées au patient par intégration 
de l’atténuation du faisceau le long d’une ligne « source-pixel ». Cette intégration engendre 
néanmoins des difficultés comme celle de relier a priori le signal obtenu à un voxel d’intérêt dans 
le patient. La connaissance de l’atténuation du rayonnement primaire seule est difficile à obtenir 
en raison notamment du diffusé engendré par le patient ainsi que des caractéristiques de la 
réponse du détecteur (qui n’est pas forcement en équilibre électronique). 
Cette réponse pourra être limitée à quelques pixels (quasi ponctuel), permettant ainsi de 
déterminer la dose dans le patient en un point (1D), ou bien prendre en compte toute la surface 
du détecteur afin de reconstruire la dose dans le patient en deux ou trois dimensions. 
 
2.1 RECONSTRUCTION DE LA DOSE EN UN POINT 
Les méthodes de reconstruction de dose en un point à partir d’images de transmission ont 
été les premières à être développées. L’objectif de telles méthodes est de remplacer 
progressivement les mesures de dose à l’entrée obtenues à partir de détecteurs ponctuels, par des 
mesures de dose au point d’intérêt obtenues à partir du signal de l’EPID. Le niveau de gris de 
l’image EPID obtenu sur une région d’intérêt de quelques pixels est ainsi corrélé à une dose 
calculée soit au niveau de l’EPID (Essers et coll. 1995b), soit dans la majorité des cas au sein 
même du patient (Pasma et coll. 1999 ; Nijsten et coll. 2007b ; Piermattei et coll. 2006, 2007, 2009; 
Chang et coll. 2000 ; François et coll. 2011 ;  Greco et coll. 2013 ; Fidanzio et coll. 2010, Grimaldi et 
coll. 2007). Ces méthodes impliquent différentes étapes de calcul et nécessitent pour toutes, la 
création de données de références à partir de mesures de doses absolues obtenues à l’aide d’un 
détecteur de référence. Les résultats publiés montrent que ces méthodes sont acceptables pour la 
pratique de la dosimétrie in vivo en routine (< 5% [1σ] dans la plupart des cas), même si la 
précision de la mesure dépendra pour beaucoup de la localisation du traitement.  
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2.2 RECONSTRUCTION DE LA DOSE EN DEUX DIMENSIONS 
La dosimétrie in vivo en deux dimensions peut-être réalisée selon deux approches 
différentes et dépendantes pour chacune d’entre elles du niveau de reconstruction et de 















2.2.1 Reconstruction et comparaison 2D au niveau de l’EPID 
 
 Le principe général de cette approche consiste à simuler par calcul, la dose obtenue en 
sortie de patient avant de la comparer avec celle obtenue en situation réelle de traitement à partir 
de l’image EPID.  
Plusieurs méthodologies ont été développées dont les modèles de prédictions peuvent être 
basés sur des mesures de doses absolues réalisées avec une chambre d’ionisation (Essers et coll. 
1996 ; van Elmpt et coll. 2005 ; Dahlgren et coll. 2002, 2006) ou bien à partir de simulations 
Monte-Carlo (McCurdy et Pistorius 2000, 2000b, 2000c ; McCurdy et coll. 2001 ; Spezi et Lewis 
2002 ; Spies et coll. 2000 ; Spiez et Bortfeld 2001 ; Swindell et Evans 1996 ; Berry et coll. 2012).  
Les résultats montrent qu’une précision de ±0,5% peut être obtenue pour des irradiations 
sur fantôme homogène (Pasma et coll. 1998b, 2002). L’influence du patient sur ce type de 
FIGURE 1.9 : Représentation schématique des différents niveaux de vérification de la dose (EPID - Patient) impliqués 
dans le processus de dosimétrie in vivo 2D par imageur haute énergie. 























Vérification 2D au niveau de 
l’EPID 
Vérification 2D dans le 
patient  
EPID EPID 
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méthodes n’est cependant pas négligeable. Berry et coll. ont montré que pour une vérification sur 
fantôme homogène où en moyenne 98,7% des points avaient un ϒ-index inférieur à 1 (local 3%-
3mm), cette moyenne passait alors à 91,4% (global 5%-3mm) en condition réelle de traitement 
(Berry et coll. 2014). 
Plusieurs équipes ont inclus l’EPID dans la grille de calcul du TPS afin d’obtenir une 
distribution de dose en sortie de patient (Reich et coll. 2006 ; Reich 2009 ; Mohammadi et Bezak 
2006 ; McNutt et coll. 1996b ; Mohammadi et coll. 2006). Mohammadi et coll. ont utilisé cette 
technique afin de comparer l’image obtenue à partir de l’EPID et l’image calculée à l’aide d’un 
algorithme de type convolution/superposition. Dans leurs cas, plus de 90% des points 
satisfaisaient les critères ϒ 3% - 2,5 mm (Mohammadi et coll. 2007).  
Une limite concernant cette approche concerne l’analyse des erreurs détectées et plus 
particulièrement leurs impacts dosimétriques sur le patient. En effet, une comparaison entre une 
dose calculée et mesurée au niveau du détecteur ne permet pas d'apprécier facilement si les écarts 
constatés sont acceptables ou non. Cette possibilité ne sera exploitable que dans le cadre de 
reconstruction de la dose dans le patient. 
 
2.2.2 Reconstruction et comparaison 2D dans le patient 
 
Cette seconde approche nécessite obligatoirement de disposer d’un algorithme permettant 
de rétroprojeter le signal de l’EPID au sein du volume de reconstruction (Mijnheer et coll.  2010, 
2013b). L’approche par rétroprojection du signal de l’EPID impose donc de connaître le plus 
précisément possible l’anatomie du patient le jour de la mesure permettant ainsi d’augmenter la 
précision de la méthode.  
Une première étape indispensable pour sa réalisation est de convertir en dose le signal de 
l’EPID (obtenu en sortie de patient) sur toute sa surface de détection (Boellaard et coll. 1996b, 
1997 ; Essers et coll. 1995b). Cette distribution de dose ainsi calculée pourra ensuite être 
rétroprojetée dans un plan d’intérêt parallèle à l’EPID.  
Boellaard et coll. ont développé une méthodologie permettant de reconstruire la dose en 
2D à mi-épaisseur d’un fantôme. Pour cela, l’image obtenue à partir d’une matrice de chambres 
d’ionisations doit d’abord être convertie en dose dans l’air par déconvolution avec un kernel 
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empirique. Des facteurs de corrections permettant de prendre en compte l’influence du fantôme 
sur la dose au niveau de l’imageur sont ensuite appliqués. Un facteur global d’atténuation estimé 
à partir de la transmission du patient (i.e. le rapport entre une image acquise avec et sans 
patient) permet enfin de reconstruire une distribution de dose à mi-épaisseur du fantôme. Une 
précision de l’ordre de ±2% (1σ) sur la dose reconstruite était ainsi obtenue pour des acquisitions 
réalisées sur des fantômes à géométries simples (Boellaard. et coll. 1997, 1998, 1998b). Louwe et 
coll. ont utilisé cette approche en reconstruisant la dose en 2D sur plusieurs plans d’un fantôme 
anthropomorphique de sein. La prise en compte de la géométrie du fantôme dans l’algorithme de 
reconstruction de dose a permis de réduire de prés de 20 % l’écart entre la dose reconstruite à 
l’isocentre et la dose calculée à partir du TPS (Louwe et coll. 2003, 2007).   
Wendling et coll. ont transposé cette approche aux imageurs haute énergie à base de 
silicium amorphe. L’évaluation de l’algorithme s’est faite sur champs carrés et modulés (RCMI 
« step and shoot ») en comparant la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID à mi-épaisseur 
d’un fantôme équivalent-eau avec celle obtenue à partir de films. Le pourcentage de points ayant 
un ϒ-index inférieur à 1 (global 2% - 2mm) pour tous les faisceaux testés dans cette étude était 
toujours supérieur à 95% (Wendling et coll. 2006) permettant ainsi d’utiliser cette technique en 
clinique pour la vérification des plans pelviens traités par RCMI « step and shoot » sur fantôme 
(McDermott et coll. 2006b) ou bien in vivo (McDermott et coll. 2007).  
  
2.3 RECONSTRUCTION DE LA DOSE EN TROIS DIMENSIONS 
 Cette approche est la plus complexe car elle nécessite de disposer d’un modèle de 
rétroprojection du signal de l’EPID permettant de calculer en chaque point du volume irradié une 
dose à partir d’un pixel de l’image. Autrement dit, l’intensité d’un pixel obtenue en sortie de 
patient devra être corrélée à un rendement en profondeur. Les méthodes utilisées devront 
prendre en compte différents paramètres physiques liés notamment au diffusé provenant du 
patient et atteignant l’EPID ou bien encore à l’influence du patient sur l’atténuation du faisceau 
d’irradiation (impliquant une éventuelle correction d’hétérogénéités). Par cette approche, la 
contribution de chaque faisceau peut ainsi être obtenue permettant de vérifier la qualité de 
CHAPITRE 1 : CONTEXTE DE L’ETUDE  
56 
l’irradiation non plus faisceau par faisceau mais par comparaison de la totalité du plan de 
traitement.  
Les premiers travaux de reconstruction de la dose en 3D décrits dans la littérature sont 
basés sur une approche par convolution de la fluence primaire (déterminée à partir de l’image 
EPID) avec un (des) kernel(s) modélisant le dépôt d’énergie au sein du patient. Hansen et coll. ont 
pour cela utilisé des kernels établis à partir des travaux d’Anhesjö et coll. (Anhesjö et coll. 1987; 
Anhesjö 1989) permettant ainsi d’obtenir une dose reconstruite en trois dimensions dans un 
fantôme anthropomorphique. La comparaison de la dose reconstruite à partir de l’EPID avec le 
calcul du TPS a permis d’estimer la précision de la méthode à ±2% (Hansen et coll. 1996).  
Cette même approche a été utilisée par Jarry et Verhaegen qui ont généré ces kernels à partir de 
simulations Monte-Carlo. La précision de l’algorithme dans le cadre d’irradiations sur fantômes 
homogènes et hétérogènes par faisceaux modulés a été estimée à ±5% (Jarry et Verhaegen 2007). 
D’autres méthodes par approches itératives ont également été développées permettant de 
déterminer à partir de l’image de l’EPID la fluence primaire en entrée de patient. Une fois 
déterminée, cette fluence servira ensuite de donnée d’entrée à un algorithme permettant de 
reconstruire la dose en 3 dimensions dans le patient (McNutt et coll. 1996, 1997 ; Partridge et coll. 
2002 ; van Zijtveld et coll. 2007, 2007b).  
Wendling et coll. ont complexifié l’algorithme 2D développé par Boellaard et coll. (cf. 
section 2.2.2) dans le but de rétroprojeter la distribution de dose à n’importe quelle profondeur de 
calcul dans le patient. Les modifications apportées permettent notamment de modéliser la mise 
en équilibre des électrons en entrée de patient par une fonction exponentielle mais aussi de 
prendre en compte la dépendance du facteur d’atténuation du faisceau avec la profondeur de 
calcul (Wendling et coll. 2009).  Le volume de reconstruction de la dose n’est uniquement défini 
qu’à partir de l’enveloppe externe du patient n’incluant de ce fait aucune correction 
d’hétérogénéités dans le modèle. Cette enveloppe peut être reconstruite à partir du scanner 
balistique du patient ou bien encore (si disponible) à partir de l’imagerie conique basse énergie (« 
Cone Beam Computed Tomography », CBCT) réalisé le jour de la mesure permettant ainsi d’être 
au plus proche de l’anatomie du patient au moment de l’irradiation (McDermott et coll. 2008, van 
Elmpt et coll. 2009). Ainsi, la rétroprojection de la dose planaire sur plusieurs plans parallèles au 
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détecteur, permettra d’obtenir une reconstruction totale de la dose en trois dimensions. Les 
premiers résultats concernant trois plans de traitements vérifiés in vivo (2 pelvis et 1 O.R.L.) 
montrent des écarts entre la dose planifiée et reconstruite inférieurs à 2% au point de 
prescription ainsi qu’une moyenne de 98,5% des points ayant un ϒ-index inférieur à 1 [3D ϒ-index 
(Wendling et coll. 2007) / Global 3%-3mm].  
L’analyse des résultats cliniques obtenus à partir de cette méthode sur 4337 plans de 
traitements a par ailleurs permis de détecter 17 erreurs dont 7 étaient en lien direct avec une 
modification anatomique du patient le jour de la séance de traitement. Ces écarts entre la dose 
planifiée et la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID n’auraient pu être détectés par une 
mesure de dose à l’entrée (Mans et coll. 2010b).  
La présence trop importante d’hétérogénéités sur la trajectoire du faisceau (localisations 
pulmonaires par exemple) nécessitera en revanche d’adapter le modèle afin de minimiser les 
écarts observés (Wendling et coll. 2012).  
Il est également possible d’utiliser cette approche dans le cadre d’irradiations en 
technique d’arcthérapie volumique. Pour cela, le signal de l’EPID est discrétisé en un nombre 
d’images élémentaires (i.e. frames) dépendant du temps d’irradiation (~2.5 frames/s). La position 
du bras de l’accélérateur doit également être connue pour chaque discrétisation afin de 
déterminer la contribution en dose de chaque image sauvegardée (Mans et coll. 2010). 
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Le choix d’un modèle devra donc dépendre de l’objectif à atteindre (tableau 1.3) sans 
perdre d’esprit que son degré de complexité sera étroitement lié au type de reconstruction 
souhaité (ponctuel, 2 ou 3 dimensions) ainsi qu’au niveau de vérification adopté (prétraitement, 
























FIGURE 1.10 : Représentation schématique des différents niveaux de vérification (prétraitement, in vivo) et de 
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Sur/sous dosages - -   -   - +/-   + 
 
 
TABLEAU 1.3 : Résumé des différentes erreurs détectables par la dosimétrie de transit selon le degré (2D/3D) et le niveau de vérification (EPID/Fantôme/Patient) de 





Les techniques modernes d’irradiations permettent d’obtenir un meilleur contrôle de la 
zone tumorale tout en épargnant de manière significative les OARs. Cette complexité nécessite 
toutefois de disposer d’une chaine d’assurance de la qualité efficace permettant de mettre en 
évidence d’éventuels dysfonctionnements nuisibles à la qualité du traitement.  
La dosimétrie in vivo représente le dernier maillon de cette chaine. Nous avons vu dans la 
première partie de ce chapitre que si celle-ci est bien maitrisée en RC3D, elle reste toutefois 
compliquée à mettre en place pour des techniques d’irradiations plus complexes (RCMI/VMAT) en 
raison notamment des forts gradients de doses engendrés par la modulation d’intensité du 
faisceau. Si les détecteurs utilisés classiquement pour la pratique de la dosimétrie in vivo peuvent 
dans certaines configurations être utilisés dans ce contexte, ils restent dans la plupart des cas peu 
adaptés à ce type de mesure. 
Les retours d’expériences concernant l’utilisation des imageurs haute énergie montrent 
que ces dispositifs représentent une bonne alternative pour la dosimétrie des faisceaux modulés 
en intensité. Le remplacement progressif des films par ce type de dispositif dans le cadre de 
vérifications prétraitements a rapidement été adopté et reste aujourd’hui un standard dans 
l’assurance qualité des plans RCMI. La réalisation de la dosimétrie in vivo à l’aide des EPIDs est 
également possible. Plusieurs considérations doivent cependant être prises en compte afin de 
reconstruire le plus précisément possible la dose dans le patient.  
Notre étude consiste donc à développer et valider des méthodes applicables en clinique, 
permettant de reconstruire à partir du signal de l’EPID la dose reçue par le patient au cours de 
son traitement par RCMI. Une étape préliminaire indispensable à cela consiste à étudier en 
premier lieu le signal de l’EPID en présence d’irradiations afin de connaître avec précision son 















CARACTERISATION DE LA 
REPONSE D’UN IMAGEUR AU 
SILICIUM AMORPHE SOUMIS A 










Ce chapitre a pour objectif d’étudier les propriétés dosimétriques du détecteur lorsqu’il est 
soumis à un flux de photons de haute énergie.  
 
En premier lieu, les caractéristiques techniques de l’EPID utilisé tout au long de ces 
travaux sont présentées. Les différents éléments le constituant ainsi que leurs rôles dans la 
formation de l’image y sont également décris.   
 
Dans une deuxième partie sa réponse en présence de radiations est étudiée. Des 
conditions d’irradiation de référence ont été définies permettant d’évaluer la stabilité du signal à 
court et long terme. Sa réponse a ensuite été évaluée en fonction de plusieurs paramètres de 
traitements qui sont : 
 
• La dose délivrée 
• L’énergie du faisceau 
• Le débit de dose 
• La taille de champ 
• L’angulation du bras de l’accélérateur 
• L’atténuation du faisceau 
 
Les résultats ainsi que l’incertitude de mesure du détecteur ont pu enfin être analysés et 
comparés avec les données issues de la littérature. 
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1. PRESENTATION DU SYSTEME UTILISE 
Cette section a pour but de présenter le système d’imagerie haute énergie utilisé tout au 
long de ces travaux mais aussi de détailler les différentes interactions entre l’EPID et le faisceau 
de photons mises en jeu dans le processus de formation de l’image. 
 
1.1 COMPOSITION ET PRINCIPE DE FONCTIONNEMENT 
Le système utilisé est un EPID de type aS-500/2™ fixé à un CLINAC iX (Varian Medical 
System™, Palo Alto, USA). Ce détecteur, commercialisé à partir des années 2000, est un système 
d’imagerie haute énergie à base de silicium amorphe (aSi) dont le fonctionnement repose sur un 
principe de conversion indirecte du faisceau de photon. Il est directement embarqué sur 
l’accélérateur grâce à un bras rétractable de type Exact-Arm™ permettant d’être utilisé à 















   
FIGURE 2.1 : A gauche : imageur haute énergie de type aS-500 embarqué sur un Clinac iX via un bras rétractable de 
type Exact-Arm (Varian Medical SystemA droite : visualisation de l’EPID hors de son enveloppe protectrice.   
Surface sensible du détecteur 
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Sa surface de détection (40 x 30 cm²) est composée de 512 x 384 pixels de 0,784 mm² 
chacun. L’ensemble est contenu dans une enveloppe permettant de protéger le détecteur et toute 
l’électronique de lecture associée (figure 2.1).  
Le principe de formation de l’image est directement lié à la composition générale de 
l’imageur (figure 2.2). Plusieurs matériaux entrent en jeu permettant ainsi de transformer le 








Une première couche de cuivre vient reposer sur un écran phosphorescent d’Oxysulfite de 
Gadolinium dopé au Terbium (Gd2O2S:Tb). Cet ensemble, combiné avec une matrice de 
photodiodes au silicium amorphe, est déposé sur un substrat de verre. L’interaction des photons 
incidents avec la plaque de cuivre a pour effet de créer des électrons par diffusion Compton 
(prédominant aux énergies utilisées en radiothérapie pour le cuivre). Ces électrons viendront 
déposer leur énergie au niveau de la plaque de phosphore avant d’être réémise ensuite par 
phénomène de phosphorescence en photons lumineux de longueur d’onde prédominante égale à 
545 nm (Glendinning et coll. 2001). Ces photons lumineux sont ensuite détectés par la matrice de 
photodiodes pour être convertis en signal électrique. Pour cela, chaque photodiode est couplée à 
un transistor à effet de champ (« Thin Film Transistor », TFT) formant ainsi un pixel de l’image 
(figure 2.3). L’interaction de la lumière issue de l’écran phosphorescent avec les photodiodes aura 
pour conséquence de générer des paires électrons-trous qui formeront par l’action d’un champ 
électrique (établi au niveau des « bias lines »), un courant dont l’intensité sera proportionnelle au 
flux lumineux incident. Le contrôle de la conductivité des TFTs est effectué par les « gate lines » 
qui, lorsqu’elles laissent passer le courant, libèrent les électrons accumulés vers l’électronique de 
FIGURE 2.2 : A gauche, coupe sagittale d’un aS-500. A droite, description schématique de l’unité de détection et des 
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Le signal contenu dans chaque pixel est ensuite lu successivement ligne par ligne. 
Lorsque les 384 lignes du détecteur sont lues, le système d’acquisition génère une image 
élémentaire appelée « frame ». L’image affichée correspondra donc à la valeur moyenne du pixel 
des Nf frames générées pendant l’irradiation. Pour obtenir un signal qui intègre toute 
l’information dosimétrique, la valeur de chaque pixel de l’image doit être multipliée par le nombre 
de frames générées pendant toute la durée de l’irradiation. Par ailleurs, la fréquence de lecture et 
d’acquisition des lignes de pixels dépend du mode d’acquisition programmé (synchrone ou 
asynchrone). Dans le mode synchrone, la lecture est dépendante de l’accélérateur et se réalise 
entre les pulses délivrées. Dans le mode asynchrone cette fréquence de lecture est contrôlée par 
une horloge interne au système d’acquisition de l’imageur (Berger et coll. 2006). 
 
1.2 ETALONNAGE DE L’IMAGE EN NIVEAU DE GRIS 
La formation d’une image en niveaux de gris nécessite que l’EPID soit d’abord étalonné 
selon un protocole bien précis. Des corrections sont nécessaires afin de prendre en compte 
plusieurs phénomènes pouvant nuire à la qualité de l’image comme : 
 
FIGURE 2.3 : Représentation schématique de l’aS-500. A gauche, vue générale comprenant la surface de détection, 
l’électronique de lecture et ses différentes connectivités avec le système d’acquisition. A droite, zoom sur la 
composition d’un pixel de la matrice comprenant l’association d’une photodiode et d’un TFT (d’après Varian Medical 
System®).  
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• Les pixels défectueux présents au sein du détecteur. 
• Le bruit de fond. 
• Le courant de fuite des photodiodes. 
• Les offsets des électromètres.  
• La différence de sensibilité entre les différentes zones du détecteur (regroupées en 
modules). 
 
Les pixels défectueux sont corrigés à partir d’une carte de correction (appelée « Pixel Defect 
Map ») qui déterminera leur valeur à partir d’une interpolation des pixels situés à proximité 
(figure 2.4). Une seconde correction est apportée en mesurant la valeur individuelle de chaque 
pixel en l’absence de radiation. L’image obtenue (appelée « Dark Field », DF) permet de 
s’affranchir du bruit de fond mais aussi du courant de fuite des photodiodes et des offsets des 
différents électromètres. Une dernière correction permettant de prendre en compte la différence 
de sensibilité entre les modules de l’imageur est définie. L’EPID est irradié de manière homogène 
sur toute sa surface créant ainsi une image (appelée « Flood Field », FF) qui permettra 
d’homogénéiser la réponse du détecteur.  
L’image finale (I), composée des pixels de coordonnées (x,y) et étalonnée en niveaux de gris à 
partir de l’image brute (IBrute) est obtenue selon l’équation 2.1.  
 








 FIGURE. 2.4 : Correction des pixels défectueux : à gauche, image acquise avec l’EPID permettant la création de la 
carte de correction. A droite, carte de correction des pixels défectueux (d’après Varian Medical System). 
(2.1) 










 Un jeu d’images d’étalonnage doit être réalisé pour chaque combinaison Energie - Débit de 
dose - DSD. Par ailleurs, la correction effectuée par le Flood Field n’est pas parfaite et tant à 
modifier l’allure du profil dosimétrique du faisceau (van Esch et coll. 2004 ; Greer et coll. 2005). 
Autrement dit, l’influence du cône égalisateur sur le profil de dose est annulée. Ce phénomène, 
sans importance lorsque l’EPID est utilisé pour la vérification du positionnement, doit en 
revanche être pris en considération dans un contexte dosimétrique. 
 
2. ETUDE ET CARACTERISATION DE LA REPONSE DE L’EPID 
Cette section présente les mesures expérimentales ayant pour but d’analyser le 
comportement de l’EPID soumis à un flux de photons de haute énergie. La méthodologie suivie et 




2.1.1 Recueil du signal de l’EPID et mesure de dose absolue 
 
 Pour chaque acquisition, nous calculerons le signal de l’EPID (SEPID) selon 
l’équation suivante :  
 
 
FIGURE. 2.5 : Etalonnage de l’image en niveaux de gris : à gauche, mesure du bruit de fond (DF). A droite, mesure de 
la différence de sensibilité des différents modules (FF) (d’après Varian Medical System). 
(2.2) S9:.6 = 	 ;PV>?@3@ ; ×	NC 
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 Où ;PV>?@×@; représente la valeur absolue moyenne du niveau de gris d’une région d’intérêt 
de 5 x 5 pixels située sur l’axe du faisceau et Nf  le nombre de « frames » générées lors de 
l’irradiation (données disponibles dans l’en-tête du fichier DICOM de l’image). 
 Dans le but de caractériser la réponse de l’EPID et ainsi d’évaluer ses propriétés 
dosimétriques, SEPID sera comparé à une mesure de dose absolue2 (DEAU) réalisée avec une 
chambre d’ionisation placée à la même DSD que la matrice de silicium amorphe dans un milieu 
équivalent eau de dimensions suffisantes pour assurer l’équilibre électronique et la rétrodiffusion 
des photons (figure 2.6). La profondeur du maximum de dose a été fixée à 1,5 cm pour le faisceau 












 La chambre utilisée est une chambre cylindrique de type SEMIFLEX 31010 reliée à un 
électromètre UNIDOS Universal Dosemeter™ (PTW-Freiburg™, Freiburg, Allemagne) possédant 
un volume de détection de 0,125 cm3. Toutes les mesures ont été converties en dose absolue selon 
le protocole de l’Agence Internationale de l’Energie Atomique (« International Atomic Energy 
Agency », IAEA) TRS-398 (Andreo et coll. 2000) où la dose absolue est calculée selon l’équation 
suivante :  
 
  
                                                     
2 Nous entendons ici par dose absolue une dose de référence mesurée dans l’eau et traçable à une référence nationale. 
(2.3) D9>E,F =	MF ×	kI,: × kJ ×	kKLM 	× kNOP ×	N6,9>E,FQ ×	kF,FQ 
FIGURE 2.6 : Représentation schématique de la méthodologie suivie lors de la caractérisation de la réponse de l’EPID. 
L’acquisition des images portales et la mesure de la dose dans l’eau ont toutes été réalisées à DSD = 150 cm. La position 
de la chambre d’ionisation dans le milieu équivalent eau est représentée par le rond de couleur orange. 
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Avec : 
MQ : lecture de la chambre d’ionisation (en Coulomb). 
kT,P : facteur de correction de température et de pression. 
kH : facteur de correction de l’humidité dans l’air. 
krec : facteur de correction de recombinaison. 
kpol : facteur de correction de la polarité. 
ND,EAU,Q0 : facteur d’étalonnage en terme de dose absorbée dans l’eau pour le faisceau de qualité 
Q0. 
kQ,Q0 : facteur tenant compte de la différence entre la qualité du faisceau Q de l’utilisateur et celle 
du faisceau Qo ayant servi pour étalonner la chambre. 
 
2.1.2 Définition des conditions d’irradiation de référence 
 
 Afin de pouvoir mettre en évidence l’influence d’un seul paramètre de traitement à la fois, 
des conditions d’irradiation de référence (regroupées dans le tableau 2.1) ont été établies. Ces 
conditions d’irradiation sont communes aux deux énergies de photons utilisées en clinique (6 et 25 
MV). 
 
Paramètres de traitement Valeur associée Unité 
Dose délivrée 100 UM 
Débit de dose 300 UM.min-1 
Taille de champ à l'isocentre 10 x 10 cm² 
Distance Source-Détecteur 150 cm 
Angle du bras 0 cm 
Rotation du Collimateur 0 cm 





TABLEAU 2.1 : Conditions d’irradiation de référence pour la caractérisation du signal de l’EPID 
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2.2 EVALUATION DE LA STABILITE DE LA REPONSE DE L’EPID 
(REPETABILITE/REPRODUCTIBILITE) 
2.2.1 Matériel & méthodes 
 
La répétabilité de la réponse du détecteur a été évaluée pour les deux énergies de photons 
en réalisant dix acquisitions successives dans les conditions d’irradiation de référence et par le 
même opérateur respectant pour chacune d’entre elles un intervalle de 30 secondes. La 
reproductibilité du détecteur a été évaluée en analysant la réponse de l’EPID également irradié 
dans les conditions d’irradiation de référence mais cette fois-ci en irradiant l’EPID de manière 
ponctuelle, sur une période de 12 mois.  
 
La répétabilité et la reproductibilité du détecteur ont été estimées à partir du coefficient 
de variabilité (CVAR) défini selon l’équation 2.4: 
 
 
CS>T =	 UV 	× 100 
 
 










































 Le tableau 2.2 donne les coefficients de variation associés aux mesures de répétabilité et 
de reproductibilité de l’EPID pour les deux énergies de photons étudiées. Les valeurs 
recommandées par  « l’ European Society for Radiotherapy and Oncology » (ESTRO) pour le 
matériel de dosimétrie in vivo sont également données (van Dam et Marinello 2006) . 
 
  Répétabilité  Reproductibilité 
Energie (MV) 6 25 6 25 
CVAR (%)  0,13 0,07  0,41 0,61 




La figure 2.7 présente les écarts relatifs à la moyenne des 10 mesures effectuées pour les 
deux énergies de photons. Quelle que soit l’énergie étudiée, les déviations maximales (-0,33 % 




































































TABLEAU 2.2 : Stabilité de la réponse de l’EPID à court terme (évaluation de la répétabilité) et long terme (évaluation 
de la reproductibilité). 
 
FIGURE 2.7 : Evaluation de la répétabilité de l’EPID pour un faisceau de photons de 6 MV (en haut) et un faisceau de 
photon de 25 MV (en bas). 10 acquisitions successives ont été réalisées dans les conditions d’irradiations de référence
décrites dans le tableau 2.1. Les écarts par rapport à la moyenne (%) sont reportés pour les 10 faisceaux mesurés. 
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 Les résultats trouvés sont du même ordre de grandeur que les valeurs publiées dans la 
littérature (Greer et Popescu 2003 ; Louwe et coll. 2004 ; McCurdy et coll. 2001 ; McDermott et 
coll. 2004 ; Talamonti et coll. 2006 ; Nijsten et coll. 2007) et confirment la stabilité du signal de 
l’EPID à court et long terme. Les écarts trouvés lors des tests de répétabilité et de reproductibilité 
pour les deux énergies restent faibles et conformes aux recommandations de l’ESTRO.  
L’écart-type relatif des valeurs de ;PV>?@×@; observé pour les dix mesures est dans chaque 
cas inférieur à 0,15%. Les valeurs de répétabilité retrouvées étant également très faibles 
(inférieures à 0,20%), l’incertitude sur la mesure du niveau de gris est donc négligeable et ne 
figurera pas sur les résultats présentés.  
On note sur la figure 2.7 que la valeur maximale de l’écart par rapport à la moyenne sur 
les 10 mesures réalisées survient à la première d’entre elles et ce, pour les deux énergies de 
photons étudiées. Ces écarts plus importants peuvent s’expliquer par une utilisation de l’EPID « à 
froid » lors de la première mesure (i.e. sans aucun signal résiduel provenant d’une précédente 
irradiation) générant ainsi un signal plus faible que pour les autres faisceaux. La figure 2.8 
montre également que l’impact de l’étalonnage en niveau de gris de l’imageur n’est pas 
négligeable sur la stabilité du signal. Celle-ci devra donc être effectuée de manière régulière en 






























Nombre de jours après la première mesure
6 MV 25 MV
FIGURE 2.8 : Evaluation de la reproductibilité de l’EPID sur une période de 12 mois pour un faisceau de photons de 6 
MV (bleu) et un faisceau de photons de 25 MV (rouge) irradié dans les conditions de référence décrites dans le tableau 
2.1. Les flèches de couleur verte marquent les jours où l’EPID a fait l’objet d’une calibration.  
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2.3 INFLUENCE DE LA DOSE DELIVREE 
2.3.1 Matériel & méthodes 
 
La réponse de l’EPID est étudiée en fonction de la dose délivrée par l’accélérateur. Une 
série d’acquisition a été réalisée dans les conditions d’irradiation de référence tout en faisant 
varier le nombre d’UM de 1 à 500 UM. Ces valeurs ont été choisies pour étudier le comportement 
de l’EPID sur une large gamme de doses délivrées. Deux séries de mesures ont été réalisées, une 
pour un faisceau de photons de 6 MV et une autre pour un faisceau de photons de 25 MV.  
Dans un premier temps,	;PV>?@×@; est comparé à DEAU pour chaque valeur d’UM testée. Puis, 
l’évolution des valeurs de SEPID est analysée en fonction de DEAU afin d’établir une relation entre 
la réponse de l’imageur et la dose mesurée à l’aide de la chambre d’ionisation pour les deux 
énergies de photons étudiés.  
 
2.3.2 Résultats  
 
L’évolution de la valeur absolue de ;PV>?@×@; sur la gamme de dose étudiée est représentée 
sur la figure 2.9. de 55,9% pour le faisceau de 6 MV et 57,9% pour le faisceau de 25 MV. Quelle 
que soit l’énergie du faisceau de photons, l’écart maximal entre les différentes valeurs reportées 
est obtenu pour les deux valeurs extrêmes d’UM testées (1 et 500 UM). On note également pour 
les deux séries de mesures une grande variation du niveau de gris de l’EPID lorsque DEAU est 
comprise entre 0 et 7 cGy. Au delà de cette valeur, le signal de l’EPID semble se stabiliser vers 
une valeur seuil dépendante de l’énergie du faisceau utilisée (~2500 pour le faisceau de 6 MV et 
~2100 pour le faisceau de 25 MV). Cependant, en faisant abstraction des valeurs extrêmes de 
doses délivrées (i.e. pour une dose comprise entre 7 et 240 cGy), l’écart type relatif à la moyenne 
est égal à 1,7 % pour le faisceau de 6 MV et 1,5 % pour le faisceau de 25 MV.  
  





Les deux séries de mesures mettent également en évidence une plus grande variabilité de 
la réponse individuelle de chaque pixel de l’EPID lorsque de faibles doses sont délivrées. En effet, 
l’analyse des écart-types relatifs de ;PV>?@×@; montre des valeurs plus importantes lorsque DEAU est 
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FIGURE 2.9 : Evolution du niveau de gris de l’EPID pour différentes énergies du faisceau (6 et 25 MV) en fonction de 
la dose délivrée par l’accélérateur. En haut : représentation sur toute la gamme de doses testée. En bas : zoom sur les 
faibles valeurs de doses (de 0 à 15 cGy). 
FIGURE 2.10 : Ecart-types relatifs sur la valeur du niveau de gris de l’EPID d’une région d’intérêt de 5 x 5 pixels 
située sur l’axe du faisceau en fonction de la dose reçue et de l’énergie du faisceau. 
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La comparaison des valeurs de SEPID avec DEAU mesurées dans les mêmes conditions 
d’irradiation et pour la même gamme d’UM délivrées est illustrée sur la figure 2.11 pour le 
faisceau de 6 MV et 2.12 pour le faisceau de 25 MV.  
Quelle que soit l’énergie de photons étudiée, la relation entre SEPID et DEAU peut s’approximer par 
l’équation linéaire suivante:  
 
S9:.6 = a ×	D9>E + 	b 
 






































FIGURE 2.11: En haut : évolution du signal de l’EPID en fonction de la dose délivrée par l’accélérateur pour un 
faisceau de photons de 6 MV (losange) et approximation linéaire (trait plein). En bas : écarts relatifs entre les valeurs 






























































Le tableau 2.3 donne les valeurs de a et b calculées par l’équation 2.7 pour les deux 
énergies de photons étudiées ainsi que les coefficients de corrélations respectifs (R²) de 
l’approximation linéaire correspondante. Ces derniers montrent que l’approximation d’une 
relation linéaire entre SEPID et DEAU  est fiable puisque leur valeur est égale à 1 pour les deux 
énergies étudiées. Néanmoins, l’utilisation de cette relation n’est valable que dans les conditions 
d’irradiation dites de références mais aussi pour un certain intervalle de dose puisque lorsque la 
dose délivrée est en deçà d’une certaine valeur (3,0 cGy pour le faisceau de 6 MV et 3,7 cGy pour 
le faisceau de 25 MV) les écarts entre la dose calculée à partir de l’équation 2.7 et les données 
expérimentales deviennent trop importants (le signal surestime la dose jusqu'à 20,6% pour le 
faisceau de 6 MV et jusqu’à 21,7% pour le faisceau de 25 MV). 
 
 6 MV 25 MV 
a  
(en Niveaux de gris.frames.cGy-1) 
12643,0 11084,0 
b  
(en Niveaux de gris.frames) 
-1676,4 -1565,4 
R² 1,0 1,0 
 
 
FIGURE 2.12: En haut : évolution du signal de l’EPID en fonction de la dose délivrée par l’accélérateur pour un 
faisceau de photons de 25 MV (losange) et approximation linéaire (trait plein). En bas : écart relatif entre les valeurs 
expérimentales et l’approximation linéaire sur toute la gamme de doses délivrées.  
TABLEAU 2.3 : Valeur des coefficients a et b de l’approximation linéaire et coefficients de régression obtenus pour les 
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2.3.3 Discussion  
 
 La linéarité de la réponse de l’EPID en fonction de la dose délivrée par l’accélérateur a été 
mise en évidence. La stabilité du niveau de gris dans un intervalle de doses comprises entre 7 et 
240 cGy a été démontrée. Pour des doses plus faibles, une très grande variation a été observée. Ce 
phénomène, mis en évidence par d’autres équipes (McDermott et coll. 2004, Greer et coll. 2003, 
Winkler et coll. 2005) peut poser problème lors de la mesure de certains faisceaux en clinique 
(notamment en technique RCMI), et devra être pris en considération. Par ailleurs, l’utilisation de 
l’approximation linéaire pour relier le niveau de gris de l’image à une dose absolue n’est valable 
que pour des conditions d’irradiation connues. En effet, une modification de la taille de champ, de 
la DSD ou bien encore la présence d’un atténuateur entre la source et le détecteur, modifiera de 
manière significative le comportement de l’EPID (Grein et coll. 2002). Dès lors, les coefficients de 
régression déterminés précédemment ne seront plus valables et des facteurs correctifs devront 
être envisagés. 
 
2.4 INFLUENCE DU DEBIT DE DOSE 
2.4.1 Matériel & méthodes 
 
La réponse de l’EPID est étudiée en fonction de la valeur du débit de dose du faisceau 
d’irradiation. Pour cela, une série d’acquisitions a été réalisé pour les deux énergies de faisceaux 
dans les conditions d’irradiation de référence mais à différents débits de dose. La modification du 
débit a été effectuée en faisant varier la DSD de 100 à 150 cm par pas de 10 cm.  
 
La correspondance DSD – Débit de dose est décrite dans le tableau 2.4. 
 
DSD (cm) 100 110 120 130 140 150 





TABLEAU 2.4 : Correspondances DSD – Débit de dose suivant la loi d’inverse carré des distances. 




La figure 2.13 montre la variation du signal de l’EPID en fonction du débit de dose. Pour 
les deux énergies, une relation linéaire entre le niveau de gris de l’EPID et la valeur du débit de 






Les mesures effectuées montrent que dans ces conditions de mesures, la réponse de 
l’EPID est linéaire avec le débit de dose (El-Mohri et coll. 1999 ; McCurdy et coll. 2001 ; van Esch 
et coll. 2004). Par ailleurs, Greer et coll. ont quantifié les fluctuations du signal de l’EPID en 
fonction de la vitesse des lames du MLC et ont montré que la modification du débit de dose 
engendrée par le mouvement des lames n’influait pas de manière significative (variations 
inférieures à 1%) sur la réponse du détecteur (Greer et Popescu 2003).  
 
2.5 INFLUENCE DE LA TAILLE DE CHAMP 
2.5.1 Matériel & méthodes 
 
La réponse de l’EPID est étudiée en fonction de la taille de champ du faisceau. Des images 
ont été acquises dans les conditions d’irradiation de référence tout en faisant varier pour chaque 
acquisition, l’ouverture du collimateur. Les valeurs de tailles de champs (C) étudiées pour les 
deux énergies de photons sont de 3 x 3, 4 x 4, 5 x 5, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12, 15 x 15, 18 x 18 et 20 x 






























Débit de dose (UM.min-1)
6-MV 25-MV
FIGURE 2.13: Evolution du signal de l’EPID en fonction du débit de dose (UM.min-1). Le débit de dose a été modifié en 
faisant varier la DSD de l’EPID de 100 cm à 150 cm. 
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Pour chaque acquisition, les facteurs ouverture collimateur (FOC), normalisés à la taille 
de champ de référence (CRef = 10 x 10 cm²) ont été calculés pour l’EPID et la chambre d’ionisation 
(équations. 2.8 & 2.9) avant d’être comparés. 
 
FOC9:.6, =	 ^_`ab,c^_`ab,c 
 




La figure 2.14 présente la variation des FOCs de l’EPID normalisés à la taille de champ 
de référence (CRef = 10x10 cm²) pour les deux énergies de photons étudiées. Cette première 
comparaison montre que selon l’énergie, l’EPID ne répond pas de façon similaire à une variation 
de l’ouverture du collimateur. En effet, l’amplitude maximale pour le faisceau de photon de 6 MV 




La figure 2.15 montre la comparaison des FOCs mesurés avec l’EPID et la chambre 
d’ionisation pour les deux énergies de photons étudiées. On note cette fois-ci une amplitude 
maximale pour la chambre d’ionisation de 15,3% (obtenue aux valeurs extrêmes de C que ce soit 










Coté du champ carré (cm)
EPID 6 MV EPID 25 MV
FIGURE 2.14: Comparaison des Facteurs Ouverture Collimateur de l’EPID pour un faisceau de photons de 6 MV et 25 
MV. Les valeurs ont été normalisées à la taille de champ de référence CRef = 10 x 10 cm². 
(2.8) 
(2.9) 






Dans les deux cas, lorsque la taille de champ du faisceau est inférieure à CRef, la valeur du 
FOC de l’EPID est inférieure à celle de la chambre d’ionisation. Ce phénomène tend à s’inverser 
ensuite lorsque la taille de champ du faisceau augmente. Ces écarts montrent que pour une même 
quantité de rayonnement diffusé issu de la tête de l’accélérateur, l’énergie déposée au sein des 
deux différents détecteurs n’est pas la même. Plusieurs raisons directement liées à la composition 
de l’EPID peuvent expliquer cela. Tout d’abord, l’EPID n’est pas considéré comme équivalent eau. 
Cette différence de composition entre notre détecteur test et le milieu dans lequel la chambre 
d’ionisation est placée induit une différence de comportement lorsqu’ils sont soumis à un flux de 
photons de haute énergie notamment en termes de diffusé latéral. De plus, certains phénomènes 
propres au principe de détection de l’EPID comme la diffusion optique (ou effet Glare) peuvent 
accroitre cette différence de comportement (Munro et Bouius 1998, McCurdy et coll. 2001, 











Coté du champ carré (cm)
EPID 6 MV










Coté du champ carré (cm)
EPID 25 MV
Chambre d'ionisation 25 MV
FIGURE 2.15: Comparaison des Facteurs Ouverture Collimateur de l’EPID et de la chambre d’ionisation pour un 
faisceau de photons de 6 MV (en haut) et 25 MV (en bas). Les valeurs ont été normalisées à la taille de champ de 
référence CRef = 10 x 10 cm². 




La prise en compte de la taille de champ lors de l’utilisation de l’EPID dans un contexte 
dosimétrique est un paramètre fondamental. Les mesures effectuées au cours de cette étude 
montrent que la réponse de l’EPID augmente avec l’ouverture collimateur, mais que cette 
augmentation est plus rapide que celle de la dose dans l'eau à la profondeur du maximum de dose.  
Ce comportement peut être attribué partiellement à des phénomènes de diffusion interne et peut 
nécessiter des corrections.  
Des travaux ont montré qu’il existe une profondeur équivalente (dépendante de l’énergie 
du faisceau considéré) à laquelle la chambre d’ionisation doit être placée et pour laquelle la 
réponse de l’EPID était équivalente quelle que soit l’ouverture collimateur. Pour un faisceau de 6 
MV, cette profondeur était de 5 mm (Berger 2006). Badel et coll. ont proposé de modéliser par une 
fonction logarithmique le rapport entre les FOCs de l’EPID et ceux obtenus avec la chambre 
d’ionisation placée dans l’eau à la profondeur du maximum de dose. De bons résultats ont été 
obtenus puisque l’écart entre les valeurs expérimentales et les valeurs approximées sont toutes 
comprises dans un intervalle de ±1% pour des tailles de champs allant de 2 x 2 jusqu’à 20 x 20 
cm² (Badel 2009). Nicolini et coll. ont quant à eux modélisé la conversion de l’EPID en dose dans 
l’eau par une fonction de régression linéaire. Dans ce cas, les coefficients de la régression sont 
obtenus à partir de fonctions d’ajustements modélisées à partir de mesures obtenues pour 
plusieurs tailles de champs et plusieurs profondeurs. (Nicolini et coll. 2006, 2009). Les méthodes 
décrites ci-dessus nécessitent néanmoins de déterminer une taille de champ carré équivalente 
afin d’obtenir un facteur correctif propre au faisceau considéré. Cependant, ce calcul additionnel 
peut générer des incertitudes supplémentaires, notamment dans le cadre d’irradiations par RCMI 
dynamique. Une autre alternative permettant de prendre en compte ces phénomènes consiste à 
utiliser un ou plusieurs kernels modélisant et corrigeant la différence de rayonnement diffusé 
latéral entre les deux détecteurs. Ces kernels (indépendants de la taille de champ du faisceau) 
peuvent être modélisés par une fonction mathématique dont les coefficients seront déterminés de 
manières itératives en ajustant les FOCs de l’EPID avec ceux de la chambre d’ionisation (Chen et 
coll. 2006 Louwe et coll. 2003, Nijsten et coll. 2007, Wendling et coll. 2006). Ils peuvent également 
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être obtenus à partir de simulation Monte-Carlo (Yeboah et coll. 2000, Siebers et coll. 2004, 
Warkentin et coll. 2003, Parent et coll. 2007). 
 
2.6 INFLUENCE DE L’ANGLE DU BRAS DE L’ACCELERATEUR 
2.6.1 Matériel & méthodes 
 
La réponse de l’EPID est d’abord étudiée sur l’axe en fonction de l’angulation du bras de 
l’accélérateur. Pour cela, des images portales ont été acquises dans les conditions d’irradiation de 
référence tout en faisant varier l’angle du bras de 45° entre chaque acquisition. Dans un second 
temps, les profils acquis avec l’EPID à 0° et 180° ont été comparés. La variation du signal de 
l’EPID pour une certaine angulation de faisceau (∆SEPID,θ) a été calculée selon l’équation 2.10. 
 
ΔS9:.6,h =	 ^_`ab,i5	^_`ab,Q°^_`ab,Q° 	 . 100 
 
Où SEPID,0°  est le signal de l’EPID pour une angulation de bras de 0° et SEPID,θ est le signal de 




La figure 2.16 présente ∆SEPID,θ en fonction de l’angle du bras de l’accélérateur. Sur les 8 
angulations étudiées, la variation moyenne du signal de l’EPID est égale à -0,05 ± 0,09% (1σ) pour 
le faisceau de photons de 6 MV et -0,05 ± 0,05% (1σ) pour le faisceau de photon de 25 MV. Les 
déviations maximales ont été obtenues pour des angulations de 90° pour le faisceau de 6 MV 
(∆SEPID,90° = -0,16%) et de 315° pour le faisceau de 25 MV (∆SEPID,315°= -0,13%). De plus, quelle que 
soit l’énergie du faisceau, la valeur de ∆SEPID semble présenter globalement un comportement 
similaire pour une même valeur de θ. 
(2.10) 




Les profils acquis à 0° et 180° pour le faisceau de 6 MV sont représentés sur la figure 2.17 
et montrent une augmentation moyenne du signal de l’EPID de 0,13 ± 0,11% lorsque le bras de 

















S’il existe un effet lié à l’angulation du bras de l’accélérateur sur la réponse de l’EPID, 
celui-ci est très faible. Les variations retrouvées ici sont globalement de l’ordre des valeurs de 
répétabilité retrouvées dans la section 2.2 du présent chapitre et montrent que ce paramètre ne 














Angulation du bras (°)
6-MV 25-MV
FIGURE 2.16 : Variation du signal de l’EPID (%) en fonction de l’angulation du bras de l’accélérateur pour un faisceau 
de photon de 6 MV et 25 MV. Les valeurs sont normalisées par rapport à la valeur obtenue lorsque le bras est à 0°.  
FIGURE 2.17 : En haut : profil en X du signal de l’EPID acquis pour une angulation de bras de 0° et de 180° pour un 
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l’angle du bras n’a pas été vérifiée par une mesure réalisée avec la chambre d’ionisation. Il n’est 
donc pas exclu que les faibles variations observées soient inhérentes à l’accélérateur. 
 
2.7 INFLUENCE DE LA PRESENCE DU PATIENT ENTRE LA SOURCE ET L’EPID 
2.7.1 Matériel & méthodes 
 
L’influence de la présence du patient sur la réponse de l’EPID a été étudiée en comparant 
les transmissions (T) déterminées pour l’EPID et la chambre d’ionisation. La transmission est 
définie comme le rapport entre une mesure réalisée en présence d’atténuateur entre la source et 
le détecteur et celle réalisée sans. Une série de mesures a été réalisée avec un milieu équivalent 
eau positionné de manière isocentrique dans le faisceau d’irradiation. Les transmissions ont été 
calculées pour un faisceau de photons de 6 MV et plusieurs épaisseurs d’atténuateurs comprises 
entre 0 et 30 cm (équation 2.11 & 2.12). 
 
T9:.6,m =	 ^_`ab,2^_`ab,2nQ 
 
TdeVfKL,m =	 6_op,26_op,2nQ 
 
2.7.2 Résultats & Discussion 
 
 La figure 2.18 présente l’évolution de la transmission de l’EPID et de la chambre 
d’ionisation en fonction de l’épaisseur d’atténuateur placée entre la source et le détecteur. Quelle 
que soit l’épaisseur traversée par le faisceau, TEPID est toujours inférieure à TChambre. Cette 
différence tend à s’accroître avec l’épaisseur du fantôme.  
(2.11) 
(2.12) 






Cette sous-estimation peut s’expliquer par la modification de la réponse de l’EPID en 
fonction du spectre énergétique du faisceau. En effet, lorsque l’épaisseur du fantôme/patient 
augmente, les photons de plus faibles énergies traversant le milieu sont majoritairement atténués 
(phénomène de durcissement du faisceau). Cette atténuation a pour conséquence d’augmenter 
l’énergie moyenne du faisceau et donc de modifier son indice qualité (Berger 2006) se traduisant 
par une sous estimation de la transmission. 
 
2.9 MISE EN EVIDENCE DU GHOSTING-EFFECT / RETARD DE LECTURE 
L’effet « ghosting » correspond à une modification du signal de l’EPID engendrée par la 
présence de charges résiduelles provenant d’irradiations précédentes (figure 2.19). Ces charges 
peuvent rester bloquées dans le phosphore ou bien encore au niveau de la matrice de photodiodes 
entrainant ainsi un effet de rémanence ainsi qu’une modification de la sensibilité du détecteur 
(McDermott et coll. 2004, 2006 ; Winkler et coll. 2005). Il est également possible que ses charges 
résiduelles soient collectées en retard provoquant alors un biais sur la valeur initiale du signal de 





















Chambre d'ionisation 6 MV
FIGURE 2.18 : Evolution de la transmission de l’EPID et de la chambre d’ionisation en fonction de l’épaisseur 
d’atténuateur placée entre la source et le détecteur pour un faisceau de photon de 6 MV. 












La caractérisation précise de ces deux phénomènes (très dépendants l’un de l’autre) reste 
délicate. Notre étude consiste à quantifier de manière globale leur impact sur le niveau de gris de 
l’EPID pour des conditions d’irradiation proches de la clinique.  
 
2.9.1 Matériel & méthodes 
 
 La rémanence du signal de l’EPID a été mise en évidence et quantifiée à partir d’un 
champ de référence de 15 x 15 cm² pour lequel 100 UM ont été délivré par un faisceau de photons 
de 6 MV. Des configurations de pré-irradiations (en termes de dose délivrée) réalisées à l’aide d’un 
champ de 5 x 5 cm² ont été envisagées afin de quantifier la sur-réponse globale du détecteur 
(tableau 2.5). 
 
  Configuration 1 Configuration 2 Configuration 3 Référence 
Pré-irradiation  
(Champ 5 x 5 cm²) 
5 UM 100 UM 500 UM Non 
  
 
L’effet ghosting (∆Ghost) est quantifié en chaque pixel (x,y) du détecteur à partir de l’image 
test (ITest) et de l’image de référence (IRef) selon l’équation 2.13. 
 
ΔqdOrm(x, y) = 	 .st2(3,4)5.(3,4).(3,4) 	 . 100 
 
FIGURE 2.19 : Mise en évidence de l’effet de rémanence (« Ghosting effect ») sur un champ carré de 15 x 15 cm². A 
gauche image de référence sans ghosting. Au milieu, même champ de traitement mais précédé cette fois-ci par une 
irradiation de 500 UM pour un champ de 5x5 cm². A droite, rapport entre les deux images. La zone de pré-irradiation 
est en pointillé orange.  
TABLEAU 2.5: Configurations d’irradiations envisagées pour l’étude du ghosting effect. 
(2.13) 




 La variation de ∆Ghost pour chaque configuration envisagée est représentée sur la figure 
2.20. Les moyennes, médianes et écart-types calculés au sein de la zone de pré-irradiation sont 





  Configuration 1 Configuration 2 Configuration 3 
Moyenne (%) 0,067 0,211 0,292 
Médiane (%) 0,072 0,217 0,289 
Ecart-type (%) 0,040 0,049 0,047 
 
 
Quelle que soit la configuration envisagée, une augmentation du signal de l’EPID dans la 
zone de pré-irradiation est observée. La valeur maximale de la moyenne de ∆Ghost a cependant été 
relevée pour la configuration 3 où la différence de dose entre l’image de pré-irradiation et l’image 
de référence est la plus grande. Cette différence de dose entre les deux faisceaux d’irradiation 
semble être le facteur influençant majoritairement l’effet de rémanence du détecteur. Pour des 
conditions d’irradiations réalistes (i.e. configuration 2) l’augmentation du signal de l’EPID est en 


















Distance par rapport à l'axe (cm)
Configuration 1 Configuration 2 Configuration 3
FIGURE 2.20 : Valeurs de ∆Ghost (%) par type de configuration envisagée (profils en X). 
TABLEAU 2.6: Moyennes, médianes et écart-types de ∆Ghost calculés au sein de la zone de pré-irradiation pour les 3 
configurations envisagées. 




Les valeurs observées ici montrent que le signal additionnel provoqué par l’effet ghosting 
en situation clinique est dans la plupart des cas faible (<0,3%). Toutefois, il devra être évalué 
pour des conditions d’irradiations différentes et plus complexes que celles envisagées 
(modification de l’énergie, durée de l’irradiation, modulation de l’intensité etc…) permettant ainsi 
de connaitre plus précisément son impact sur la reconstruction de la dose dans le patient. 
McDermott et coll. ont observé des variations pouvant aller jusqu’à 5% dans le cadre de conditions 
d’irradiations « extrêmes » et ont montré que cet effet dépendait du temps de pré-irradiation. 
(McDermott et coll. 2004, 2006).  Winkler et coll. ont montré que cette augmentation de signal 
était dépendante du rapport entre la dose délivrée et le temps écoulé entre deux irradiations 
consécutives (Winkler et coll. 2005). Autrement dit, il est important de laisser un laps de temps 
suffisamment élevé entre deux irradiations successives pour que le signal rémanent soit 
totalement éliminé. 
  La prise en compte de ces deux phénomènes est complexe et difficilement dissociable. 
Nijsten et coll. ont proposé de corriger l’image finale par un facteur calculé à partir de la somme 
de trois fonctions exponentielles dépendantes du temps d’irradiation (Nijsten et coll. 2007).  
 
2.10 PARAMETRES NON ETUDIES 
2.10.1 La température  
 
Les études concernant l’influence de la température sur le signal de l’EPID sont rares. 
Louwe et coll. ont montré que la réponse de l’imageur pouvait varier de près de 2% pour un 
intervalle de température allant de 15°C à 21°C (Louwe et coll. 2004). Ils proposèrent pour 
compenser cette variation de réaliser une calibration de l’EPID dite dynamique en faisant 
l’acquisition d’une image DF toutes les 30 secondes. 
 
2.10.2 Diffusion optique des photons au sein du détecteur  (« Effet Glare ») 
 
L’effet Glare correspond à la diffusion de photons optiques (i.e. visible) au niveau de la 
plaque de phosphore. Ce phénomène, difficile à quantifier, a été mis en évidence par Munro et 
coll. pour un aSi-EPID non commercialisé. Leurs travaux ont montré que la diffusion des photons 
lumineux consécutive à une irradiation était négligeable sur le signal du détecteur testé (Munro 
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et Bouius 1998). D’autres équipes ont modélisé cet effet par une somme de fonctions 
exponentielles avec laquelle l’image de l’EPID est convoluée (McCurdy et coll. 2001, Warkentin et 
coll. 2003, Greer et coll. 2009). 
 
2.10.3 Ajout d’un matériel pour atteindre l’équilibre électronique 
 
 Cette procédure, étudiée par plusieurs équipes (Warkentin et coll. 2003 ; Greer et Popescu 
2003 ; Dahlgren et coll. 2006, Pasma et coll. 1998b ; McDermott et coll. 2004 ; Winkler et coll. 
2005 ; Kirkby et Sloboda 2005) a pour objectif d’une part de réaliser une mesure en condition de 
« buid-up » mais aussi d’éliminer en plus grande quantité les photons diffusés de plus faible 
énergie. McDermott et coll. ont montré que l’ajout de 2,5 mm de Cuivre sur le volume sensible de 
l'iViewGT pouvait réduire significativement les variations de réponse du détecteur. Cette 
procédure reste cependant complexe à mettre en place dans un service clinique sans l’intervention 
du constructeur. Par conséquent, aucunes modifications internes au détecteur n’ont été effectuées 
ici. 
 
3. EVALUATION DE L’INCERTITUDE DE MESURE DU 
DETECTEUR 
3.1 MATERIEL & METHODES 
L’incertitude de mesure du détecteur (u9:.6) a été évaluée pour une irradiation sans 
atténuateur placé entre la source et le détecteur et pour une taille de champ, une DSD et un débit 
de dose fixe. Sa détermination s’est faite par propagation des incertitudes liées à la répétabilité 
(uK ) et la reproductibilité (uT ) du détecteur, au calcul du niveau de gris de l’EPID (u:S), à 
l’approximation linéaire utilisée pour convertir SEPID en dose dans l’eau (uvwx), et enfin à l’effet de 
rémanence (uqdOrm).  
La trop grande variabilité de la réponse de l’EPID en fonction de la dose délivrée ne 
permet pas de déterminer une valeur globale pour u:S (cf. figure 2.10) et uvwx. (cf. figure 2.11). Ces 
deux quantités seront donc calculées en fonction de DEAU. Concernant uqdOrm, une incertitude 
globale de 0,5% a été choisie afin de prendre en compte d’éventuelles configurations non 
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envisagées à la section 2.9. L’incertitude globale de la réponse du détecteur sera déterminée par le 
calcul de u9Nwy(DEAU) selon l’équation 2.13. 
 
u9Nwy(D9>E) = 	zuK{ + uT{ + u:S{ (D9>E) + uvwx{ (D9>E) + uqdOrm{ 	  
 
3.2 RESULTATS & DISCUSSION 
Le tableau 2.7 fournit les valeurs des différents paramètres intervenant dans le calcul de 
σEpid pour les deux énergies de photons étudiées. Son évolution en fonction de DEAU est illustrée 
sur la figure 2.21.  
 
  
  Incertitudes (%) 





Répétabilité uK  0,13  0,07 
Reproductibilité uT  0,41  0,61 
Incertitude liée à la valeur du niveau de gris [min-max] u:S(D9>E)  [0,08 - 0,24]*  [0,09 - 0,44]* 
Incertitude liée à l'approximation linéaire [min-max] uvwx(D9>E)  [0,04 - 20,56]*  [0,07 - 21,74]* 
Incertitude liée à l'effet Ghosting uqdOrm   0,5†   0,5† 





TABLEAU 2.7 : Résultats du calcul des incertitudes de mesure du détecteur pour les deux énergies de photons étudiées 
*Incertitudes calculées en fonction de la dose délivrée en raison de leur grande variabilité par rapport à DEAU 
†Une incertitude globale de 0,5% a été choisie basée sur les observations décrites au paragraphe 2.9. 







L’incertitude de mesure du détecteur a été évaluée à partir des mesures expérimentales 
réalisées dans des conditions d’irradiations connues (taille de champ, DSD et débit de dose fixes) 
sans atténuateur placé entre la source et le détecteur. Si l’on s’intéresse aux doses supérieures à 3 
cGy, une incertitude moyenne proche de 1% a été retrouvée (0,79% pour le faisceau de 6 MV et 
0,90% pour le faisceau de 25 MV). Lorsque DEAU est inférieure à 3 cGy, les valeurs de σEpid 
deviennent beaucoup plus importantes en raison de la non-linéarité du signal du détecteur aux 































FIGURE 2.21 : Evolution de l’incertitude du détecteur en fonction de DEAU pour un faisceau de photon de 6 MV (en 
haut) et de 25 MV (en bas). 






Le comportement de l’EPID utilisé tout au long de ces travaux a été caractérisé en fonction de 
plusieurs paramètres de traitements. 
 
• Sa répétabilité est estimée à 0,5%. 
• Sa reproductibilité est quant à elle estimée à 1%.  
• Si la dose reçue par le détecteur est supérieure à ~3cGy alors son signal peut être 
modélisé par une fonction linéaire dépendante de la dose délivrée.  
• L’influence de la taille de champ sur le signal du détecteur nécessite d’être prise en 
considération afin de corriger les différences significatives de comportements entre 
l’EPID et la chambre d’ionisation.  
• Sa dépendance angulaire reste faible et ne nécessite pas de corrections systématiques. 
• La modification du spectre en énergie du faisceau, induite par la présence de milieu 
diffusant entre la source et le détecteur, influe significativement sur la réponse de 
l’EPID. 
• Les effets de rémanence et « d’images lags » ont été mis en évidence pour des conditions 
d’irradiations réalistes. L’effet combiné de ces deux phénomènes sur le signal de l’EPID 
est estimée au maximum à +0,5%. 
 
L’incertitude globale de mesure déterminée sans atténuateur placé entre la source et le 
détecteur et dans des conditions d’irradiations simples (taille de champ, DSD et débit de dose 











DOSIMETRIE IN VIVO DES 
LOCALISATION PELVIENNES 













Ce chapitre a pour but d’étudier la faisabilité d’utiliser un formalisme permettant de 
déterminer la dose dans le patient en un point, initialement développée pour être appliqué en 
RC3D, sur des champs pelviens traités par RCMI dynamique. La méthode est fondée sur une 
rétroprojection du signal de l’EPID permettant de déterminer la dose sur l’axe du faisceau.  
 
Après avoir modélisé les données, nécessaires à la mise en place du formalisme, à partir 
de mesures EPID et chambre d’ionisation pour chaque énergie de photons, différents tests sur 
fantôme homogène ont été réalisés afin d’étudier dans un premier temps la méthode sur champs 
simples. Puis, l’influence de plusieurs paramètres de traitements comme la dose délivrée, la taille 
de champ ou encore l’épaisseur du fantôme/patient placé entre la source et le détecteur a été 
évaluée. Les résultats cliniques obtenus à partir de deux cohortes (une première de 53 patients 
traités par RC3D et une seconde de 92 patients traités par RCMI dynamique) ont ensuite été 
analysés. L’observation des écarts entre la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID et la 
dose calculée par le TPS à finalement permis de définir des niveaux de tolérances et des seuils 
d’alertes sur e calcul de la dose avant sa mise en place en routine clinique. 
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1. MATERIEL & METHODES 
1.1 PRESENTATION DU FORMALISME ETUDIE 
Il est basée sur une méthode de correction/rétroprojection du signal de l’EPID 
initialement décrite par Chang et coll. (Chang et coll. 2000) et reprise par François et coll. 
(François et coll. 2011, Berger 2006) pour les traitements par RC3D. Cette méthode de dosimétrie 
in vivo en une dimension, permet de calculer à partir du signal de l’EPID (SEPID) la dose reçue par 
le patient (DREC) en un point situé à une profondeur de calcul prédéfinie (dcalc).  
Le processus de conversion du niveau de gris de l’image de l’EPID en dose absorbée par le 
patient comporte plusieurs étapes nécessitant pour chacune d’entre elles l’intervention d’un 
facteur correctif dépendant des paramètres de traitements (équation 3.1). Ces paramètres 
peuvent être liés à la balistique du champ d’irradiation (taille de champ (c), débit de dose ou 
encore énergie), ou bien encore à l’anatomie du patient (épaisseur traversée (t), profondeur de 
calcul).  
 
 Les différents facteurs correctifs  permettant de convertir le signal de l’EPID en dose sont : 
 
• Un premier jeu de facteur de conversion (FC9:.6→.) permettant de convertir SEPID en 
dose absolue dans l’eau à la profondeur du maximum de dose (dmax). 
• Une fonction de transmission définie comme étant le Rapport Tissus-Maximum Finis, 
(RTMTransit), permettant d’obtenir une dose dans l’eau à dmax sans patient. (i.e. qui permet 
de s’affranchir de l’atténuation du faisceau consécutive à son interaction avec le patient). 
• Un facteur de correction (FISQL) prenant en compte la loi de l’inverse carré des distances 
et qui permet de déterminer la dose absorbée dans le patient à dmax. 
• L’utilisation du Rapport Tissus-Maximum (RTM) pour finalement calculer la dose dans 
le patient à dcalc. 
 
DT9(c, dMePM) = S9:.6(c, t) × FC9:.6→.(c, t) × RTMIKexrwm5 (c, t) × F.^Fv × RTM(c, dMePM) (3.1) 
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Ces facteurs correctifs sont obtenus à partir de mesures EPID et chambre d’ionisation 
réalisées sur champs carrés (c = 4 x 4, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12 et 20 x 20 cm²) avec et sans 
atténuateur placé entre la source et le détecteur (t = 0, 5, 10 ,15, 20, 30 et 40 cm) et délivrant pour 
chacune d’entre elles 50 UM. La figure 3.1 illustre le principe général de la méthode utilisée. Plus 
de détails concernant la modélisation de l’algorithme peuvent être trouvés dans les publications 








Un modèle doit être créé pour chaque combinaison DSD – Energie – Débit de dose. Pour 
cette étude, deux énergies de photons (6 et 25 MV) ont été modélisées pour une DSD fixée à 150 
cm et un débit de dose de 300 UM.min-1.  
En conditions réelles de traitement, les paramètres liés à la balistique du faisceau 
d’irradiation ou bien encore à la morphologie du patient doivent être connus afin d’adapter les 
facteurs correctifs aux conditions de mesures. Pour cela, la taille de champ, l’épaisseur du patient 
et la profondeur, à laquelle DREC doit être calculée, sont déterminés manuellement pour chaque 
faisceau à vérifier. Concernant les champs pelviens traités par RCMI dynamique, la taille de 
champ équivalente est déterminée en calculant la racine carrée de la surface du faisceau délimité 
FIGURE 3.1. Représentation schématique du formalisme utilisé. Le signal de l’EPID est d’abord converti en dose 
dans l’eau (DTransit) à la profondeur du maximum de dose (dmax) via un facteur de correction (FCEPID→CI) défini pour 
une taille de champ (c) et une épaisseur de patient (t). Dans un second temps, la dose dans l’eau sans patient (DOpen) 
est obtenue en utilisant l’inverse du Rapport Tissus-Maximum Fini (RTMTransit). Enfin, la dose reconstruite dans le 
patient (DREC) à la profondeur de calcul choisie (dcalc) est obtenue grâce à un facteur tenant compte de l’inverse carré 
des distances (FISQL) ainsi que le Rapport Tissus-Maximum (RTM) déterminé pour un couple c - dcalc (adaptée de 
François et coll. 2011).  
 
((, ) ((,  = ) ((, &) $((, ) 
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par l’ouverture maximale du MLC. Cette approximation pour le calcul de c reste applicable dans 
le cadre de mesures de doses sur champs pelviens en raison de leur plus faible modulation en 
intensité. L’utilisation de cette méthode de calcul dans le cadre de faisceaux ayant une 
modulation plus importante (comme les champs O.R.L. par exemple) deviendrait trop 
« simpliste » et réduirait considérablement la précision de la mesure.  
L’épaisseur du patient ainsi que la profondeur de calcul à laquelle DREC est reconstruit 
sont quant à eux déterminés à partir du TPS sur les coupes tomodensitométriques ayant servi à 
réaliser la balistique de traitement. Afin de prendre en compte les hétérogénéités traversées par 
le faisceau durant l’irradiation, les épaisseurs équivalentes-eau (« Water-Equivalent 
Thicknesses », WET) sont toujours prises en considération. Une fois ces paramètres d’entrée 
déterminés, une interpolation bilinéaire est réalisée sous Excel® à partir des données de 
références précédemment modélisées afin d’obtenir		FC9:.6→.(c, t), RTMTransit(c,t) et RTM(c,dcalc) 
propres au faisceau à mesurer. La vérification de chaque faisceau est ensuite réalisée en calculant 
l’écart ξ entre DREC et la dose calculée par le TPS Eclipse™ v.10 (DTPS) à l’aide de l’algorithme 
AAA v.8.9 (Ulmer et Harder 1995, 1996, Ulmer et Kaissl 2003) (Varian Medical System™, Palo 
Alto, CA, USA). Afin de prendre en compte certains paramètres pouvant engendrer un possible 
décalage de SEPID par rapport à l’axe du faisceau (fort gradient de dose, déplacement de l’EPID de 
quelques millimètres consécutif à la rotation du bras etc…), une tolérance globale sur sa position 
de 2 mm par rapport à l’axe du faisceau a été définie. 
 
1.2 ETUDE SUR FANTOME HOMOGENE 
Une première évaluation a d’abord été réalisée en déterminant la dose à partir du signal 
de l’EPID dans un fantôme homogène, à l’isocentre. Pour cela, des conditions d’irradiation de 
référence, décrites dans le tableau 3.1, ont été préalablement établies pour les deux énergies de 
photons modélisées. Dix irradiations successives ont été réalisées dans ces conditions, respectant 
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(cm²)  





 10  10 x 10  5  50 
25 




Dans un second temps, l’influence de plusieurs paramètres de traitements sur le 
processus de reconstruction de la dose a été étudiée en irradiant l’EPID dans les conditions 
d’irradiation de référence définies dans le tableau 3.1 mais en faisant varier cette fois-ci un 
paramètre de traitement à la fois.  
 
3 paramètres ont été étudiés : 
 
• Le nombre d’UM délivré (de 5 à 200 UM). 
 
• L’épaisseur du fantôme/patient placé entre la source et le détecteur (de 10 à 40 
cm). 
 
• La taille de champ (de 5 x 5 cm² à 20 x 20 cm²). 
 
Enfin, 5 plans de pelvis traités par RCMI dynamique (i.e. 25 faisceaux) ont été délivrés 
dans un fantôme équivalent eau de 10 cm (dcalc = 5 cm)  et de 25 cm (dcalc = 12,5 cm). L’angle du 
bras lors de la réalisation de ces mesures est ramené à 0°.  
 
1.3 ETUDE SUR PATIENTS 
 La méthode a fait l’objet dans un second temps d’une évaluation en situation réelle de 
traitement. Les résultats obtenus sur une période de 5 mois à partir de deux cohortes de patients 
traités par radiothérapie externe sur pelvis ont été analysés. Une première cohorte comprenant 
53 sujets traités par RC3D (Cohorte RC3D, n = 211 faisceaux) a été définie dans le but d’étudier 
l’influence de la présence du patient sur le processus de reconstruction de la dose. En parallèle, 
une seconde cohorte de 92 sujets traités cette fois-ci par RCMI dynamique (Cohorte RCMI, n = 
418 faisceaux) a été définie.  
TABLEAU 3.1 : Conditions d’irradiations de référence définies pour l’évaluation de la dosimétrie in vivo en 
un point sur fantôme homogène. 
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Les 145 patients répartis sur les deux groupes ont tous été traités sur le même 
accélérateur (i.e. les images acquises proviennent du même EPID). Toutes les doses calculées à 
partir de l’EPID ont été reconstruites à l’isocentre, durant la seconde séance de traitement. 
Concernant les traitements par RCMI dynamique, la délivrance des faisceaux a été effectuée 
après recalage CBCT (Dudouet et coll. 2009, Latorzeff et coll. 2010). 
 
2. RESULTATS 
2.1 MESURES SUR FANTOME HOMOGENE 
 Le tableau 3.2 reporte les résultats concernant les dix mesures réalisées dans les 
conditions d’irradiation de référence. La moyenne des écarts algébriques pour les deux énergies 
montre un bon accord entre DREC et DTPS puisqu’elle est comprise dans un intervalle de ±0,5% (0,2 
± 0,3% pour le faisceau de 6 MV et 0,4 ± 0,4% pour le faisceau de 25 MV). De plus, l’intervalle de 
30 secondes respecté entre chaque irradiation confirme les valeurs de répétabilité du signal de 
l’EPID déterminées au chapitre 2. 
  
 6 MV  25 MV 
 n=10  n=10 
Moyenne (%) 0,2 0,4 
Médiane (%)  0,3  0,6 
Min (%)  -0,4  -0,8 
Max (%)  0,4  0,8 




Les résultats concernant l’influence des trois paramètres de traitements étudiés (dose 
délivrée, taille de champ et épaisseur d’atténuateur) sur la méthode de calcul sont reportés dans 




TABLEAU 3.2 : Résultats concernant les 10 faisceaux délivrés sur fantôme homogène en condition d’irradiation de 
référence. 
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  Unités Moniteur  
Epaisseur d'atténuateur 
 
Taille de champ 
6 MV 25 MV 6 MV 25 MV 
 
6 MV 25 MV 
  n=22 n=22 n=7 n=7 n=7 n=7 




















1σ (%) 1,5 1,1  





































































































Taille de champ (cm)
6-MV
TABLEAU 3.3 : Etude de l’influence de la dose délivrée, de l’épaisseur d’atténuateur et de la taille de champ sur le 
processus de reconstruction de dose pour les deux énergies de photons (6 MV & 25 MV). 
* Indicateur non pertinent 
FIGURE 3.2. Evaluation de la dosimétrie in vivo sur fantôme homogène. Etude de l’influence de la dose délivrée, de 
l’épaisseur d’atténuateur et de la taille de champ, pour les deux énergies de photons utilisées en clinique. 
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 Les résultats obtenus sur fantôme homogène montre que l’effet de la dose reçue par 
l’EPID est certainement le paramètre de traitement qui aura le plus d’influence sur la méthode. 
La non linéarité du signal du détecteur pour les faibles valeurs de doses (cf. chapitre 2 – section 
2.3), impacte directement les résultats obtenus. Cet effet a pour conséquence de sous-estimer la 
dose reconstruite de manière significative (-4,7% pour le faisceau de 6 MV et -3,2% pour le 
faisceau de 25 MV). Lorsque l’on s’éloigne des faibles valeurs d’UM délivrées par l’accélérateur, 
l’écart moyen entre DREC et DTPS est alors égal à 0,0 ± 0,6% (1σ) pour le faisceau de 6 MV et 0,1 ± 
0,4% (1σ) pour le faisceau de 25 MV, validant ainsi le formalisme sur l’intervalle d’UM considéré 
(de 5 à 200 UM). L’étude de l’influence de la taille de champ et de l’épaisseur d’atténuateur placé 
entre la source et le détecteur ne montre pas d’effets majeurs pour les valeurs étudiées.  
 
L’analyse de la répartition des rapports entre DREC et DTPS concernant les 5 plans pelviens 
traités par RCMI dynamique délivrés sur fantôme homogène (figure 3.3) montre un bon accord 
entre la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID et celle calculée par le TPS quelle que soit 
l’épaisseur de fantôme placée entre la source et le détecteur (distribution Gaussienne). Sur les 25 
faisceaux testés,  la moyenne des écarts est égale à -0,1 ± 1,0% (1σ)  pour une valeur de t égale à 





























Rapport entre DREC et DTPS
Moyenne : 0,999
σ: 0,009


















Rapport entre DREC et DTPS
Moyenne : 1,001
σ: 0,010
t = 25 cm
FIGURE 3.3. Evaluation de la dosimétrie in vivo sur fantôme homogène : répartition des rapports entre la dose calculée 
à partir de l’EPID (DREC) et celle calculée par le TPS (DTPS) pour 25 champs pelviens issus de plans de RCMI 
dynamique délivrés dans un fantôme de 10 cm d’épaisseur (en haut) et de 25 cm d’épaisseur (en bas). 
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2.2 MESURES SUR PATIENTS 
 629 images provenant de 145 patients traités pour des localisations pelviennes ont été 
analysées. Les résultats obtenus à partir de la cohorte RC3D (53 patients) montrent sur les 211 
faisceaux vérifiés une moyenne des écarts entre DREC et DTPS de -1,0 ± 2,2% (1σ). Concernant la 
cohorte RCMI (92 patients), cette même moyenne est de -0,3 ±  2,6% (1σ). Par ailleurs, l’analyse 
de la figure 3.4 illustrant la répartition des rapports entre DREC et DTPS pour les deux groupes 
étudiés montrent une distribution des ratios globalement symétrique par rapport à la moyenne 






































Rapport entre DREC et DTPS





















FIGURE 3.4. Répartition des rapports entre la dose reconstruite à l’isocentre à partir du signal de l’EPID (DREC) et  la 
dose calculée par le TPS (DTPS) pour 53 patients (211 faisceaux) traités par RC3D (en haut) et 92 patients (418 
faisceaux) traités par RCMI dynamique (en bas). Les 145 patients analysés ont tous été traités pour des pathologies 
pelviennes.  
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L’analyse des résultats obtenus sur les 145 patients inclus dans cette étude a permis de 
mettre en évidence des écarts plus ou moins significatifs, montrant dans certains cas les limites 
du modèle testé. Parmi les 629 champs vérifiés (et après avoir écarté les faux positifs consécutifs 
à une erreur de calcul ou de manipulation durant la préparation et/ou l’analyse de la mesure), 7  
écarts importants (i.e. > 5%) ont été relevés (3 pour la cohorte RC3D et 4 pour la cohorte RCMI).  
Le plus important d’entre eux (+9,2%) est survenu pour un patient traité par RC3D et 
dont les images acquises le jour de la séance de traitement ont permis de mettre en évidence une 
poche de gaz localisée au niveau du rectum sur l’axe du faisceau.  
Deux autres écarts (-6,5% et -7,5%) ont également été relevés et concernent cette fois-ci 
deux faisceaux postérieurs (i.e. avec un angulation de bras égale à 180°). Les écarts décelés entre 
la dose reconstruite et la dose calculée par le TPS sont ici liés à la présence d’une poche de gaz le 
jour de la réalisation du scanner balistique sur le trajet de l’axe des deux faisceaux considérés.  
Deux autres valeurs notables (+6,1% et +6,2%) ont été observées pour un patient ayant 
perdu significativement du poids pendant les quelques jours compris entre la réalisation de son 
scanner balistique et le début de son traitement. L’épaisseur traversée par l’axe du faisceau le 
jour où l’image a été acquise (mesurable à partir du CBCT)  présentait alors une différence de 
presque 1 cm avec le scanner balistique. 
Les cinq déviations considérées ici sont la conséquence directe de modifications 
anatomiques relatives au patient. La détermination des valeurs réelles des paramètres de calcul 
(dcalc et t) dans ces cas n’est pas ou peu représentative de l’anatomie du patient le jour de la 
mesure, engendrant ainsi un écart entre la dose reconstruite et la dose prescrite.  
Deux derniers écarts ont été relevés et concernent deux champs modulés en intensité 
délivrant une faible dose au niveau de l’axe du faisceau. Cependant, même si les valeurs des 
écarts considérés ici se sont avérées être importantes en termes de pourcentages (-6,1% dans les 
deux cas), elles ne représentaient qu’une faible valeur en termes de doses absolues puisque la 
différence entre DREC et DTPS pour les deux faisceaux considérés était inférieure à 1 cGy (i.e. -0,8 
cGy et -0,6 cGy). 
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3. DISCUSSION 
3.1 APPLICATION SUR PLANS PELVIENS TRAITES PAR RCMI DYNAMIQUE 
Les différentes étapes réalisées au cours de cette étude ont permis de valider pas à pas le 
formalisme de dosimétrie in vivo décrit dans la section 1.1.  
Les premières mesures réalisées sur fantôme homogène ont d’abord permis d’ajuster et de 
valider les différents facteurs de correction déterminés à partir des mesures EPID et chambre 
d’ionisation sur champs simples pour un intervalle de dose, de taille de champ et d’épaisseur 
d’atténuateur exploitable en routine clinique.  
Dans un second temps, la possibilité d’appliquer cette méthode sur les plans pelviens 
traités par RCMI dynamique a été établie en reconstruisant 25 faisceaux modulés en intensité 
dans un fantôme équivalent eau de 10 et 25 cm. François et coll. ont réalisé une étude similaire 
sur 46 faisceaux issus de plans RC3D (François et coll. 2011). Les valeurs publiées concernant la 
moyenne des rapports entre DREC et DTPS pour les 46 faisceaux étudiés était de 0,998 ± 0,026. La 
comparaison de ces résultats avec les valeurs retrouvées dans notre étude (1,001 ± 0 ,010), 
démontrent que le niveau de modulation des faisceaux issus des plans pelviens n’affecte pas la 
précision de la méthode. On notera dans notre cas, qu’un plus faible écart-type a été retrouvé 
pouvant s’expliquer par la différence de fantôme utilisé entre les deux études (François et coll. ont 
utilisé un fantôme homogène en polystyrène sans utiliser les distances équivalentes eau à ce 
stade du processus de validation de l’algorithme). 
  La comparaison des valeurs de ξ (en termes d’amplitudes et d’écart-types) pour les deux 
groupes de patients étudiés, indique également que l’algorithme de calcul de dose (dans le cadre 
de champs pelviens), répond de manière similaire quelle que soit la technique de traitement 
considérée. On notera également que les écarts les plus importants étaient majoritairement liés à 
des modifications anatomiques du patient le jour de la séance de traitement. Ce phénomène, 
également observé par d’autres équipes, n’est pas lié à la méthode de calcul testée ici, mais à la 
dosimétrie de transit d’une façon plus globale (Mans et coll. 2010b, Nijsten et coll. 2007b).  
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3.2 CRITERES DE TOLERANCE ET SEUILS D’ALERTE 
 L’observation et l’analyse des résultats obtenus sur patients en conditions réelles de 
traitements sur une période de cinq mois a également permis de définir des niveaux de tolérances 
et des seuils d’alertes applicables en routine clinique.  
Tout d’abord, une tolérance de ±5% appliquée individuellement sur chaque faisceau a été 
définie (i.e. ~ 2 écart-types sur les 418 mesures réalisées sur patients pour la cohorte RCMI). Si 
cette condition n’est pas respectée, l’écart calculé doit être justifié et des actions correctives 
doivent être effectuées, permettant de s’assurer que la dose délivrée au patient lors de sa 
prochaine séance de traitement sera conforme à celle qui a été prescrite. Pour cela, les paramètres 
de calcul déterminés en amont du traitement doivent être vérifiés et les images CBCT du patient 
acquises le jour de la mesure doivent être analysées afin de déceler une éventuelle erreur de 
positionnement ou une possible modification anatomique du patient (e.g. perte de poids, présence 
d’une poche de gaz sur la trajectoire du faisceau, possibles mouvements d’organes internes etc…). 
La réalisation d’une seconde mesure lors de la séance de traitement suivante est indispensable 
afin de s’assurer que les actions correctives mises en place pour diminuer cet écart ont été 
efficaces. 
Par ailleurs, afin de prendre en compte la réponse de l’EPID lorsque de faibles doses sont 
délivrées au niveau de l’axe du faisceau, des écarts hors-tolérances seront acceptés à conditions 
que la différence de dose entre DREC et DTPS soit inférieure à 1 cGy. 
  
3.3 LIMITES DU MODELE 
Si la méthodologie étudiée dans ce chapitre permet de réaliser la dosimétrie in vivo de 
certains traitements par RCMI dynamique, elle n’exploite pas cependant toutes les capacités 
qu’offre l’EPID. Le formalisme décrit dans la section 1.1, ne permet de remonter à une dose dans 
le patient qu’en un point situé sur l’axe du faisceau. Hors, dans certaines configurations et plus 
particulièrement en RCMI, il se peut que la dose d’intérêt soit située à distance de l’axe. Il devient 
alors impossible dans ce cas d’obtenir un indicateur d’intérêt pertinent permettant de s’assurer 
que la dose délivrée au point de prescription est en accord avec celle qui a été prescrite.  
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De récents travaux ont permis d’intégrer à cette méthode les complexités de traitement 
liées à la RCMI, permettant ainsi de calculer la dose en un point à distance de l’axe (Boissard 
2012). Pour cela la dose reconstruite à partir du signal transmis est calculée à partir de la somme 
de deux composantes (primaire et diffusée) déterminée à l’aide d’un algorithme de séparation 
Primaire/Diffusé de type Clarkson-Cunningham (Cunningham et coll. 1972 ; Clarkson et coll. 
1941). Cette méthode, aujourd’hui disponible via le logiciel EPIGray™ (Dosisoft, Cachan, France), 
a fait l’objet de plusieurs évaluations cliniques (Boissard et coll. 2013 ; Royer et coll. 2014). 
Boissard et coll. ont évalué l’incertitude de la méthode à partir de mesures réalisée sur des 
fantômes à complexités géométriques croissantes. Une autre composante liée à la variabilité de la 
mesure inter-séance a également été introduite sur la base de 419 mesures issues de 92 patients. 
La tolérance globale du système étudié a été évaluée à 6,5% (2σ) pour trois séances de traitements 
contrôlées. 
 






Pour l’année 2011, environ 25% des traitements réalisés au sein du département de 
radiothérapie de la Clinique Pasteur étaient des traitements par RCMI dynamique. Parmi ces 
25%, plus de la moitié concernait des pathologies pelviennes. La complexité accrue de cette 
méthode de traitement couplée au niveau de précision exigé en radiothérapie nécessite de 
disposer d’un système d’assurance de la qualité efficace incluant un processus de dosimétrie in-
vivo maitrisé. 
Dans ce chapitre, une méthode permettant de reconstruire la dose en un point dans le 
patient à partir du signal de l’EPID a été évaluée avant sa mise en place en routine clinique pour 
les irradiations pelviennes traitées par RCMI dynamique. La validité du modèle créé a d’abord été 
établie en reconstruisant la dose délivrée dans un fantôme homogène, pour des champs 
conformationnels simples dans un premier temps puis modulés en intensité. Ces premiers 
résultats ont montré qu’il était possible d’utiliser cette approche pour déterminer la dose reçue 
par un patient lors de son traitement par RCMI dynamique. 
L’étude réalisée sur patient a permis de confirmer cette hypothèse puisque les résultats 
retrouvés sur la cohorte RCMI ne montrent pas de différences majeures lorsqu’ils sont comparés 
avec ceux de la cohorte RC3D. Ils mettent cependant en évidence un phénomène propre à la 
dosimétrie de transit à savoir que de trop grandes modifications anatomiques du patient 
engendrerons inévitablement des écarts entre la dose reconstruite à partir de l’EPID et celle 
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Ce chapitre présente une méthodologie d’étalonnage de l’EPID permettant de convertir le 
signal de l’imageur en dose absorbée dans l’eau.  
Plusieurs contraintes associées au manque d’uniformité de la réponse du détecteur à 
distance de l’axe (Greer 2005) ou bien encore à l’influence du rétrodiffusé issu du bras robotisé 
(Ko et coll. 2004) ont d’abord été considérées avant de déterminer dans un second temps les 
paramètres nécessaires à la conversion du niveau de gris de l’image en dose absorbée dans l’eau. 
Pour cette étape, des kernels ont été modélisés à partir de mesures réalisées à l’aide d’une 
chambre d’ionisation placée dans un milieu équivalent eau, permettant ainsi de corréler le niveau 
de gris d’un pixel de l’image à une dose absorbée quelle que soit sa position par rapport à l’axe du 
faisceau.  
Le modèle a été développé pour un faisceau de 6 MV de débit de dose égal à 300 UM.min-1. 
Son évaluation a ensuite été réalisée en comparant la dose déterminée à partir du signal de 
l’EPID avec le calcul du TPS d’abord à partir de champs carrés puis sur des faisceaux de 
traitements plus complexes. 
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1. PRETRAITEMENT DE L’IMAGE 
 Cette section présente une méthodologie de prétraitement de l’image dont les objectifs 
sont d’abord de minimiser l’influence du rétrodiffusé issu du bras amovible du détecteur avant de 
restaurer l’effet du cône égalisateur sur le profil de l’image. Les corrections développées ici ont 
toutes été modélisées à partir d’images EPID acquises en délivrant 100 UM à une DSD égale à 
150 cm.  
  
1.1 PRISE EN COMPTE DU RETRODIFFUSE ISSU DU BRAS AMOVIBLE DU 
DETECTEUR 
 Le développement de nouveaux bras rétractables (e.g. Exact-Arm™) a considérablement 
amélioré la précision du positionnement de l’EPID quelle que soit l’angulation du bras de 
l’accélérateur (Gratan et McGarry 2010). Cependant, différentes études ont montré que son 
interaction avec le faisceau de traitement pouvait être responsable d’importantes asymétries de 
profils (majoritairement situées dans l’axe tête-pied) pouvant atteindre selon les conditions 













FIGURE 4.1 : A gauche : photographie de la face inférieure de l’aS-500. Le volume sensible du détecteur est entouré en 
blanc (d’après King et Greer 2013). A droite : estimation de l’influence du rétrodiffusé issu du bras amovible du 
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Si les méthodes publiées dans la littérature permettant de minimiser ce phénomène sont 
multiples, elles restent relativement complexes à mettre en place en clinique. Plusieurs travaux 
reportent l’utilisation d’un blindage de plomb fixé au niveau de la surface inférieure de l’EPID 
jouant ainsi un rôle de « bouclier » contre le rayonnement diffusé issu du bras robotisé. Les 
phénomènes d’asymétries de profils énoncés plus haut ont ainsi pu être réduits à ±1% au 
détriment de la précision mécanique du détecteur (Ko et coll. 2004 ; Moore et Siebers 2005 ; 
Rowshanfarzad et coll. 2010b). D’autres équipes ont modélisé ce diffusé par convolution de la 
fluence primaire avec un kernel asymétrique modélisé à partir d’images EPID acquises avec et 
sans bras rétractable (Greer et coll. 2009 ; Rowshanfarzad et coll. 2010 ; King et Greer 2013). 
Vinall et coll. ont quantifié l’impact de ce rétrodiffusé sur l’image FF de l’EPID afin d’inclure un 
facteur correctif directement dans la matrice d’étalonnage en dose du détecteur (Vinall et coll. 
2010 ; van Esch et coll. 2013). Berry et coll. ont utilisé une approche empirique permettant de 
corriger l’image (d’abord convertie en dose) par un facteur correctif dépendant de la taille de 
champ du faisceau d’irradiation (Berry et coll. 2010).  
 
1.1.1. Mise en évidence et quantification 
 
1.1.1.a Matériel & méthodes 
 Dans un premier temps l’effet du bras sur le signal du détecteur a été mis en évidence et 
quantifié en fonction de la surface irradiée. Pour cela, plusieurs images EPID ont d’abord été 
acquises pour différentes valeurs de tailles de champs (C = 5 x 5, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12 et 15 x 15 
cm²). Les profils de chaque image (normalisés à la valeur du pixel central relevé pour une taille de 
champ égale à 10 x 10 cm²) ont ensuite été extraits en X (PRX) et en Y (PRY). Les variations 
d’intensité attribuées au bras ont été quantifiées à partir des rapports calculés entre PRY et PRX 
pour chaque pixel des 5 images créées. 
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1.1.1.b Résultats & discussion 
La figure 4.2 présente PRX et PRY pour les 5 tailles de champs étudiées. La distribution 
des rapports entre les deux profils pour une valeur de y supérieure à 0 est également illustrée 


























FIGURE 4.2 : Profils en X (PRX) et en Y (PRY) acquis avec l’EPID et relevés pour des tailles de champs de 5 x 5, 8 x 
8, 10 x 10, 12 x 12 et 15 x 15 cm² à l’isocentre. La valeur de chaque pixel est normalisée à la valeur du pixel central 
mesuré pour une taille de champ de 10 x 10 cm². 
FIGURE 4.3 : Distribution et approximation linéaire des rapports entre PRY et PRX calculés à partir de la figure 4.2 


















































































Position du pixel en Y (cm)
5 x 5cm²
8 x 8 cm²
10 x 10 cm²
12 x 12 cm²
15 x 15 cm²
Linéaire (5 x 5cm²)
Linéaire (8 x 8 cm²)
Linéaire (10 x 10 cm²)
Linéaire (12 x 12 cm²)
Linéaire (15 x 15 cm²)
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Ces premiers résultats montrent que l’influence du bras sur le profil de l’image est 
intimement liée à la taille de champ du faisceau d’irradiation ainsi qu’à la position du pixel. Les 
plus importantes asymétries sont observées pour les faibles valeurs de C mais aussi pour les 
pixels situés à plus grande distance de l’axe. Cependant, par comparaison à l’étude de Ko et coll., 
des écarts moins importants ont été observés (de l’ordre de 2%). On note également sur la figure 
4.3 que les variations de signal mesurées ici peuvent être approximées, pour chaque taille de 
champ étudiée, par une relation linéaire de type : 
 
:T:T = (u	 × y) + v 
 
Où u et v sont les coefficients de l’approximation linéaire et (y) la position du pixel sur l’axe tête-
pied. Le tableau 4.1 regroupe les différents coefficients u et v déterminés pour chaque surface 
d’irradiation ainsi que leurs coefficients de corrélation respectifs. 
 
 
Surface d'irradiation de l’EPID à DSD = 150 cm (cm²) 
  7,5² 12² 15² 18² 22,5² 
u 0,0047 0,0028 0,0024 0,0022 0,0019 
v 0,9986 0,9987 0,9983 0,9979 0,9977 






1.1.2.a Matériel & méthodes 
Nous proposons de minimiser l’influence du rétrodiffusé issu du bras amovible du 
détecteur en nous basant sur les travaux de Berry et coll. (Berry et coll. 2010). Pour cela, 
l’évolution des coefficients de régression (u) a d’abord été modélisée en fonction de la taille de 
champ calculée à DSD = 150 cm à l’aide d’une fonction polynomiale de degré 4 (figure 4.4). Cette 
modélisation nous permet désormais de déterminer à partir de l’équation 4.2, un coefficient u:OP4  
quelle que soit la surface d’irradiation de l’EPID. 
 
(4.1) 
TABLEAU 4.1 : Coefficients de régression linéaire modélisant les rapports entre PRY et PRX (équation 4.1) en fonction 
du champ d’irradiation. 















La faible variation de v en regard de C nous permet dans un second temps de calculer un 
coefficient global (vO4) à partir de la moyenne des 5 valeurs précédemment déterminées. Nous 
obtenons ainsi une valeur pour	vO4 de 0,9982 ± 0,0003.  
 
A terme, la détermination de u:OP4  et de vO4 permettra de calculer un facteur correctif 








FIGURE 4.4 : Modélisation par une fonction polynomiale de degré 4 des coefficients de régression « u » en fonction de 
la surface d’irradiation de l’EPID.  
(4.2) u:OP4 = kw. Cww  
FC>T (y) = 1u:OP4 × 	y + vO4 					∀	y > 0 
 
(4.3) FC>T (y) = 1										∀	y ≤ 0 
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1.1.2.b Résultats & discussion 













L’apport d’une correction déterminée selon l’équation 4.3 sur l’image brute de l’EPID 
permet de diminuer significativement les asymétries entre PRY et PRX engendrées par le 
rétrodiffusé issu du bras de l’accélérateur et ce quelle que soit la taille de champ étudiée. Son 
impact sur la formation de l’image est ainsi diminué puisque les écarts entre PRX et PRY observés 
après correction restent dans la majorité des cas inférieurs à 1%. Le modèle pourra être amélioré 
en calculant les coefficients de modélisation u:OP4  et  vO4 à partir de profils acquis avec une 
chambre d’ionisation dans l’eau. En effet, même si les résultats retrouvés ici permettent de 
valider la méthode utilisée, l’hypothèse d’égalité entre PRX et PRY n’est pas complètement exacte. 
  
1.2 RESTAURATION DE L’INFLUENCE DU CONE EGALISATEUR SUR LE PROFIL 
DE L’IMAGE 
 L’utilisation de l’EPID en tant que dosimètre impose de prendre en compte la modification 
du profil de l’image obtenue par l’étalonnage du détecteur en niveaux de gris (van Esch et coll. 
2004). Nous proposons pour cela de créer une matrice de correction 2D	(MôxL{6 ) permettant de 
restaurer l’influence du cône égalisateur sur le profil de l’image. 
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 1.2.1 Matériel & méthodes  
 
 Nous avons dans un premier temps réalisé l’acquisition d’une image avec l’EPID sur toute 
sa surface de détection (i.e. pour une taille de champ à l’isocentre de 26,7 x 20 cm² utilisée pour 
une DSD de 150 cm). Parallèlement à cela, la dose délivrée par ce même faisceau a été calculée à 
l’aide du TPS dans un fantôme virtuel d’eau à la profondeur du maximum de dose. Les diagonales 
de chaque matrice ainsi obtenues (Diag9>E	&	Diag9:.6)	ont été extraites et normalisées à la valeur 
du pixel central permettant de déterminer MôxL{6 à partir de leur rapport (figure 4.6).  
L’évaluation de la méthode a ensuite été réalisée sur champs carrés (C = 5 x 5, 8 x 8, 10 x 
10, 12 x 12 et 15 x 15 cm²) en comparant pour chaque image la variation relative des profils 



































Diag9:.6¨OKV(x, y) Diag9>E¨OKV(x, y) 
FIGURE 4.6 : Principe de création de la matrice de correction 2D (	ô ) permettant de restaurer l’influence du cône 
égalisateur sur le profil de l’image EPID. Les images ont été acquises pour une DSD égale à 150 cm correspondant à 
une taille de champ à l’isocentre de 26,7 x 20 cm². 
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1.2.2 Résultats & discussion  
 
 La figure 4.7 présente la valeur de MôxL{6  pour l’ensemble des pixels de l’imageur ainsi que 
l’évolution de son profil selon l’axe X. La comparaison des profils sur champs carrés est illustrée 























































Distance par rapport à l'axe (cm)
-8 -4 0 4 8
Distance par rapport à l'axe (cm)
-10 -5 0 5 10
















Distance par rapport à l'axe (cm)
-12 -6 0 6 12
Distance par rapport à l'axe (cm)
FIGURE 4.7 : Matrice de restauration de l’influence du cône égalisateur sur le profil de l’image de l’EPID pour un 
faisceau de 6 MV. A gauche : visualisation 2D. A droite : profil en X. 
FIGURE 4.8 : Comparaison avec le TPS des profils relevés en X avant et après restauration de l’influence du cône 
égalisateur sur l’image EPID pour les 5 tailles de champs étudiées.  
5 x 5 cm² 8 x 8 cm² 10 x 10 cm² 
12 x 12 cm² 15 x 15 cm² 
TPS 
EPID non corrigé par 	ô  
EPID corrigé par 	ô  
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La correction apportée à l’image brute est ici indépendante de la taille de champ du 
faisceau. Elle se situe selon la position des pixels dans un intervalle compris entre 0 et +3,3%. La 
figure 4.8 compare pour les 5 tailles de champs étudiées, les profils relatifs du TPS et de l’EPID 
avant et après correction par	MôxL{6 . Si les profils obtenus après correction montrent une meilleure 
adéquation entre le TPS et l’imageur, des écarts plus importants subsistent toutefois pour les 
pixels situés à une plus grande distance de l’axe. Ces écarts confirment que des phénomènes 
physiques liés notamment à la réponse des pixels de l’EPID situés à proximité des limites de 
champ devront être pris en considération dans notre modèle de calcul afin de modéliser de 
manière optimale la pénombre des profils de doses.  
 
2. CONVERSION DE L’IMAGE EN DOSE ABSORBEE DANS 
L’EAU 
 Nous proposons un modèle en trois étapes de calculs dont les paramètres et les objectifs 
sont définis ci-dessous : 
 
1. Conversion du signal de l’EPID en dose absorbée par l’intermédiaire d’une fonction 
linéaire de conversion. 
2. Déconvolution de l’image avec un kernel de redistribution de dose dans l’eau. 
3. Convolution de l’image avec un kernel permettant de modéliser la pénombre géométrique 
des profils. 
 
La conversion de chaque pixel de l’image acquise avec l’EPID en dose absorbée dans l’eau 





D9:.6→9>E:	Dose absorbée dans l’eau calculée à partir de l’image EPID (en Gy). 
S9:.6	: Signal de l’EPID prétraité (en niveaux de gris.frames). 
D9:.6→9>E(x, y) = ª«¬­®¯S9:.6(x, y)° ⊗5 K9>E(x, y) ⊗ K:(x, y) (4.5) 
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ª«¬­® 	: Fonction linéaire de conversion en dose de l’EPID. 
K9>E : Kernel de redistribution de dose dans l’eau. 
K:	: Kernel de pénombre. 
⊗5 : Opérateur mathématique de déconvolution. 
⊗ : Opérateur mathématique de convolution. 
(x,y) : Coordonnées des pixels de l’image. 
 
Les images EPID permettant de modéliser les paramètres de calculs ont toutes été 
réalisées sans atténuateur placé entre la source et le détecteur et à DSD = 150 cm. Concernant les 
mesures de dose absolue (	D9>E), celles-ci ont été réalisées dans un milieu équivalent eau à la 
profondeur du maximum de dose selon les conditions d’irradiation décrites au chapitre 2 (section 
2.1). L’algorithme de conversion (incluant le module de prétraitement de l’image) a d’abord fait 
l’objet d’un développement sous MATLAB (The Mathworks Inc., Natick, USA). Les opérations de 
convolutions et de déconvolutions sont toutes réalisées dans l’espace de Fourier par l’utilisation 
de la fonction « Fast Fourier Transform » incluse dans le logiciel et permettant d’obtenir un temps 
de calcul pour un faisceau inférieur à 1 minute. 
 
2.1 FONCTION LINEAIRE DE CONVERSION EN DOSE 
2.1.1 Matériel & méthodes 
 
 La fonction linéaire de conversion en dose permet de relier l’intensité d’un pixel de l’image 
(en niveaux de gris) à une dose absorbée dans l’eau (D9:.6→9>E ). Elle est modélisée à partir des 
mesures de linéarité décrites au chapitre 2 (section 2.3) où des coefficients de régression a 
(niveaux de gris.frames.cGy-1) et b (niveaux de gris.frames), propres aux conditions d’irradiation 
de référence définies en amont (cf. Tableau 2.1) avaient été déterminés. L’application de cette 




(4.6) D9:.6→9>E (x, y) = ª«¬­®¯S9:.6(x, y)° = 	 S9:.6(x, y) ² ba  
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2.1.2 Résultats & discussion 
 
La figure 4.9 présente l’évolution de la fonction de conversion sur un intervalle de dose 













L’observation des écarts entre	D9>E et l’approximation linéaire montre que l’utilisation de 
cette fonction n’est envisageable que pour une dose reçue par l’EPID supérieure à 3 cGy. La 
valeur des coefficients a et b est ici indépendante de la position des pixels de l’image considérant à 
ce stade du processus de conversion que la réponse du détecteur est uniforme quelle que soit la 
valeur de x ou de y. Toutefois, la dose calculée à partir de ª«¬­®  reste relative à la taille de champ 
de référence utilisée lors de sa modélisation (ici CTLC	= 10 x 10 cm²). Il sera donc nécessaire dans 
un second temps de s’en affranchir afin de pouvoir redistribuer correctement la dose quelle que 
soit la taille de champ du faisceau ou la position du pixel. 
 
2.2 REDISTRIBUTION DE LA DOSE 
2.2.1 Matériel & méthodes 
 
 Pour d’autres tailles de champ que 10 x 10 cm², la redistribution de la dose calculée à 
partir de la fonction linéaire de conversion est réalisée par déconvolution de D9:.6→9>E  avec	K9>E 



































































R² = 1 
FIGURE 4.9 : Modélisation de la fonction de réponse en dose de l’EPID pour un faisceau de photon de 6 MV à partir 
des mesures réalisées dans les conditions d’irradiation de référence décrites au chapitre 2. 
→	# (, )
= 	 ³(, ) ² ´µ´. ¶´¶  
(4.7) 
.105 








La modélisation du kernel de redistribution est effectuée en ajustant les valeurs de k1, k2 
et k3 jusqu’à obtenir un bon accord entre la dose calculée sur l’axe à partir de l’équation 4.8 
et		D9>E pour des tailles de champs à l’isocentre allant de 3 x 3 cm² jusqu’à 20 x 20 cm².  
 
2.2.2 Résultats & discussion 
 
2.2.2.a Modélisation du kernel 
Le tableau 4.2 reporte les valeurs de k1, k2 et k3 propres à		K9>E. La distribution du kernel 
en fonction de la position du pixel par rapport à l’axe du faisceau est illustrée sur la figure 4.10 
(échelle logarithmique).  
 
Paramètre considéré k1 (cm) k2 (cm) k3 (cm-1) 














(4.8) D(9:.6→9>E)·_op(x, y) = 	DEPID→EAUCRef (x, y) ⊗5 K9>E(x, y)	 
K9>E(x, y) = k. ½k{. e5¾¿ÀÁ3ÂÃ4ÂÄx{ + y{ Å	 














Distance par rapport à l'axe (cm)
(4.9) 
FIGURE 4.10 : Kernel de redistribution de dose dans l’eau	(). 
TABLEAU 4.2 : Valeurs des paramètres k1, k2 et k3 propres à	. 
100 
10-8 
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2.2.2.b Comparaison EPID et chambre d’ionisation.  
Les doses obtenues à l’axe à partir de l’EPID, avant et après déconvolution de l’image 
par	K9>E sont représentées sur la figure 4.12 en fonction de la taille de champ considérée. Les 
mesures utilisées comme référence lors de la modélisation du kernel y sont également 













Ecart entre D(9:.6→9>E)·_opet D9>E (%) 
Taille de champ (cm²) Avant déconvolution Après déconvolution 
3 x 3 -5,1 0,5 
4 x 4 -4,4 -0,1 
5 x 5 -3,3 -0,3 
8 x 8 -1,2 -0,4 
10 x 10 0,0 -0,3 
12 x 12 1,0 -0,2 
15 x 15 2,4 0,1 
18 x 18 3,4 0,3 
20 x 20 4,0 0,4 
 
 
Les écarts observés après déconvolution de l’image avec K9>E	n’excédent pas ±0,5% quelle 
que soit la taille de champ du faisceau. La moyenne des écarts entre D(9:.6→9>E)·_opet D9>E passe 
ainsi de -0,4 ± 3,4% (avant déconvolution) à 0,0 ± 0,3% (après déconvolution). La modélisation du 
kernel de redistribution est donc validée pour l’intervalle de tailles de champ considéré. 



































Coté du champ carré (cm)
Chambre d'ionisation EPID avant déconvolution EPID après déconvolution
FIGURE 4.11 : Comparaison des doses calculées sur l’axe à partir de l’EPID avant et après déconvolution de l’image 
par	 avec les mesures réalisées dans l’eau à l’aide de la chambre d’ionisation pour des tailles de champs à 
l’isocentre allant de 3 x 3 jusqu’à 20 x 20 cm². 
TABLEAU 4.3 : Ecart entre (→)et  (en %) avant et après déconvolution de l’image par		. 
CHAPITRE 4 : ETALONNAGE DOSIMETRIQUE 2D 
127 
l’EPID en dose absorbée dans l’eau. En effet, si l’on s’intéresse aux régions présentant de forts 
gradients de dose, les écarts observés entre D(9:.6→9>E)·_opet D9>E restent trop importants. La figure 
4.12 illustre ce phénomène en comparant à l’aide du ϒ-index (Low et coll. 1998 ; Depuydt et coll. 
2002 ; Low et Dempsey 2003), les profils du TPS et de l’EPID pour un champ de 10 x 10 cm². 
Quelle que soit la position du pixel étudié, la valeur de l’index ϒ, après déconvolution de l’image, 
est très diminuée à l’exception des pixels situés dans la pénombre du faisceau où l’utilisation 
seule du kernel reste insuffisante. Wendling et coll. ont également mis en avant ce phénomène en 
comparant la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID avec des mesures de doses absolues 
réalisées dans un mini-fantôme. Ils ont estimé que ces écarts pouvaient être attribués à la 
résolution de la chambre d’ionisation utilisée mais aussi à la sur-réponse de l’EPID pour les 
photons de plus faible énergie (Wendling et coll. 2006). Ces écarts ne sont pas compatibles avec le 
degré de précision requis dans le cadre d’irradiations conformationnelles avec modulation 
d’intensité où l’intérêt d’une telle technique consiste justement à créer des gradients de doses afin 
d’épargner au maximum les OARs. Un modèle d’ajustement de la pénombre doit donc être 


































Distance par rapport à l'axe (cm)
FIGURE 4.12 : En haut : Profils d’un champ 10 x 10 cm² calculés par le TPS et reconstruits à partir de l’EPID avant et 
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2.3 AJUSTEMENT DE LA PENOMBRE 
2.3.1 Matériel & méthodes 
 
 L’ajustement de la valeur des pixels situés dans la pénombre géométrique du faisceau est 
réalisé par convolution de D(9:.6→9>E)·_opavec un kernel de type Gaussien (Wendling et coll. 2006 ; 







La détermination des paramètres k4 et σ est réalisée de la même manière que pour K9>E. 
Leurs valeurs sont ajustées jusqu’à obtenir un bon accord entre les profils reconstruits à partir de 
l’EPID et ceux calculés par le TPS. Pour cette étape, des tailles de champs de 5 x 5, 10 x 10 et 15 x 
15 cm² ont été utilisées.  
 
2.3.2 Résultats & discussion 
 
2.3.2.a Modélisation du kernel 
Le tableau 4.4 reporte les valeurs de k4 et σ propres à		K:. La distribution du kernel en 
fonction de la position du pixel par rapport à l’axe du faisceau est illustrée sur la figure 4.13 




Paramètre considéré k4 σ (cm) 





D9:.6→9>E(x, y) = 	D(9:.6→9>E)·_op(x, y) ⊗ K:(x, y) (4.10) 
K:(x, y) = 	 k. e5(3ÂÃ	4Â){ÆÂ  (4.11) 
TABLEAU 4.4 : Valeurs des paramètres k4 et σ propres à	. 













2.4.2.b Comparaisons des profils.  
 La figure 4.14 compare les profils de doses reconstruits à partir de l’EPID avec le calcul du 
TPS pour les tailles de champs à l’isocentre de 5 x 5, 10 x 10 et 15 x 15 cm². La valeur du ϒ-index 
est également illustrée pour chaque comparaison (2% - 2mm).  
 












Distance par rapport à l'axe (cm)














































































































































































Distance par rapport à l'axe (cm)
FIGURE 4.14 : Comparaisons des profils de doses EPID/TPS avant et après convolution avec KP pour les 3 tailles de champs étudiées (ϒ-index 2%-2mm). 
TPS EPID avant convolution EPID après convolution 
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Le tableau 4.5 donne pour chaque taille de champ, le pourcentage de points dont la valeur du ϒ-
index est inférieure ou égale à 1 (P≤1) ainsi que la valeur moyenne des points de comparaisons 
(ϒmoy). 
 



















ϒmoy ± 1σ 0,18 ± 0,52 0,16 ± 0,25 
 
0,24 ± 0,44 0,26 ± 0,24 
 




Quelle que soit la taille de champ étudiée, le pourcentage de points satisfaisant les 
critères choisis (2% - 2mm) est toujours supérieur après l’étape de convolution. La valeur 
moyenne des points de comparaisons est également satisfaisante puisqu’elle reste, dans les trois 
cas, inférieure à 0,5. Ces valeurs nous permettent donc de valider la modélisation du kernel 
d’ajustement de la pénombre. La convolution de D(9:.6→9>E)·_op 	avec K: permet d’améliorer 
significativement la capacité du modèle à convertir le niveau de gris de l’image EPID en dose 
absorbée dans des régions présentant de forts gradients.  
 
3. EVALUATION DU MODELE 
Les paramètres nécessaires à la conversion du niveau de gris de l’EPID en dose absorbée 
dans l’eau ont été créés et validés un à un. Nous proposons ici d’évaluer le modèle dans sa 
globalité en étudiant son comportement sur champs carrés dans un premier temps puis sur des 
champs de traitements plus réalistes.  
 
3.1 MATERIEL & METHODES 
Une première évaluation a été réalisée en irradiant l’EPID à l’aide de champs carrés. Des 
tailles de champs de 5 x 5, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12, 15 x 15, 18 x 18 et 20 x 20 cm² ont été utilisées, 
délivrant pour chaque irradiation 100 UM. Dans un second temps, le modèle a été évalué sur 26 
TABLEAU 4.5 : Comparaisons EPID/TPS avant et après convolution par KP (2% - 2mm). Le pourcentage de points dont 
la valeur du ϒ-index est inférieure à 1 (P≤1) ainsi que la valeur moyenne des points de comparaisons (ϒmoy) sont donnés. 
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champs de traitements incluant 8 champs conformationnels 3D issus de 3 plans d’encéphales in 
toto et 18 champs modulés en intensité (RCMI dynamique) issus de 3 plans d’O.R.L. Les 
paramètres de traitement concernant chaque faisceau étudié sont fournis en annexe 1. 
 
Pour chaque vérification, la dose reconstruite à partir du signal de l’EPID est comparée 
avec le calcul du TPS à l’aide du ϒ-index (3% de la dose maximum-2 mm) en calculant à l’intérieur 
de l’isodose 20% le pourcentage de points présentant un ϒ-index inférieur à 1 (P≤1) ainsi que la 
valeur moyenne des points (ϒmoy). Concernant l’évaluation sur champs carrés, la dose déterminée 
à l’axe du faisceau à partir de notre modèle de conversion est également comparée à une mesure 
de dose absolue réalisée à l’aide d’une chambre d’ionisation placée dans un milieu équivalent eau.   
 
3.2 RESULTATS 
3.2.1 Vérifications de champs carrés 
 
 Le tableau 4.6 compare les doses déterminées sur l’axe à partir de l’EPID avec les 









5 x 5 cm² 44,77 44,90 -0,29 
8 x 8 cm² 46,47 46,60 -0,28 
10 x 10 cm² 47,36 47,29 0,15 
12 x 12 cm² 48,03 48,02 0,02 
15 x 15 cm² 48,96 48,81 0,31 
18 x 18 cm² 49,62 49,22 0,81 
20 x 20 cm² 49,97 49,80 0,34 
 
 
Sur les 7 vérifications, les écarts entre l’EPID et la chambre d’ionisation montrent de bons 
résultats puisqu’ils restent compris dans un intervalle de ±1% et présentent une moyenne égale à 
0,15 ± 0,39% (1σ). Les résultats concernant la comparaison 2D de ces mêmes champs à l’aide du ϒ-
index sont donnés dans le tableau 4.7 et illustrés pour le champ 10 x 10 cm² sur la figure 4.15 
 
 
TABLEAU 4.6 : Comparaisons avec la chambre d’ionisation des doses déterminées à l’axe à partir de l’EPID sur champs 
carrés. 
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  ϒ - index (3%-2 mm) 
  Pϒ≤1 (%) ϒmoy 
5 x 5 cm² 94,1 0,43 
8 x 8 cm² 95,9 0,43 
10 x 10 cm² 98,4 0,34 
12 x 12 cm² 97,1 0,25 
15 x 15 cm² 98,2 0,27 
18 x 18 cm² 97,9 0,40 

























TABLEAU 4.7 : Comparaisons avec le TPS de la dose reconstruite à partir de l’EPID à l’aide du ϒ-index (3% - 2 mm) 




















Pϒ≤1 = 98.4 % 







































Distance par rapport à l'axe (cm)
-20 -10 0 10 20
Distance par rapport à l'axe (cm)
FIGURE 4.15 : Evaluation du modèle sur champs carrés à l’aide du ϒ-index (3%-2mm). Exemple pour un champ de 10 x 
10 cm². Les profils de dose et leurs comparaisons respectives sont tracés en X et en Y. Les points ayant un ϒ-index 
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Les résultats montrent qu’en moyenne 97,1 ± 1,6% des points présentent un ϒ-index 
inférieur ou égal à 1 pour une valeur moyenne du ϒ-index de 0,37 ± 0,08. On note que la valeur 
minimale de Pϒ≤1 (94,1%) est relevée pour la plus petite taille de champ. Ce score tend à 
s’améliorer lorsque celle-ci augmente. La comparaison des profils de dose montre de meilleurs 
résultats pour le profil tracé en X où l’influence du bras robotisé est minimale. Toutefois, les 
valeurs ϒ relevées en Y montrent que la correction apportées lors du prétraitement de l’image est 
satisfaisante puisque sur les 208 points de mesures, seulement 6 ont un ϒ-index supérieur à 1. 
 
3.2.2 Vérifications sur faisceaux de traitements 
 
 Le tableau 4.8 donne les résultats concernant l’évaluation de l’algorithme sur les 26 
champs de traitements. 
 
RC3D  RCMI dynamique 
 
 
P≤1(%) ϒMoy  
  P≤1(%) ϒMoy 
 
   
   
  
Patient 1 
Faisceau 1 99,9 0,23  
Patient 1 
Faisceau 1 99,4 0,27 
Faisceau 2 99,9 0,23  Faisceau 2 99,3 0,28 
Faisceau 3 99,7 0,23  Faisceau 3 94,0 0,51 
 
  
  Faisceau 4 94,3 0,48 
Patient 2 
Faisceau 4 99,8 0,25  Faisceau 5 98,2 0,42 
Faisceau 5 99,8 0,26  Faisceau 6 98,7 0,28 
 
  
  Faisceau 7 98,3 0,33 
Patient 3 
Faisceau 6 99,7 0,22  Faisceau 8 97,4 0,46 
Faisceau 7 99,8 0,22   
  
 
Faisceau 8 99,9 0,48  
Patient 2 
Faisceau 9 87,9 0,70 
 
  
  Faisceau 10 97,9 0,41 
 
  
  Faisceau 11 96,5 0,44 
 
  
  Faisceau 12 98,0 0,39 
 
  
  Faisceau 13 95,3 0,47 
 
  







Faisceau 14 98,3 0,40 
 
  
  Faisceau 15 96,9 0,37 
 
  
  Faisceau 16 97,4 0,43 
 
  
  Faisceau 17 97,9 0,41 
 
  
  Faisceau 18 96,9 0,46 
 
  






TABLEAU 4.8 : Comparaisons 2D de la dose reconstruite à partir de l’EPID avec le TPS à l’aide du ϒ-index (3% - 2 
mm) sur champs RC3D (n=8) et RCMI dynamique (n= 18). 
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La moyenne des points satisfaisant les critères ϒ 3% - 2mm s’élève ici à 99,8 ± 0,1% pour 
les 8 faisceaux RC3D (avec une valeur moyenne du ϒ-index de 0,27 ± 0,1) et 96,8  ± 2,7% pour les 
18 faisceaux RCMI (avec une valeur moyenne du ϒ-index de 0,41 ± 0,1). Les figures 4.16 et 4.17 
illustrent un exemple de vérification pour un champ RC3D (Faisceau RC3D 6, P≤1 = 99,7% - ϒMoy = 
0,22) et RCMI (Faisceau RCMI 1, P≤1 = 99,4% - ϒMoy = 0,27). Pour chaque vérification, un profil 




























































Pϒ≤1 = 99.7 % 
ϒmoy = 0.22 
ϒ-Map 

















Distance par rapport à l'axe (cm)
-20 -10 0 10 20
Distance par rapport à l'axe (cm)
Profil en X Profil en Y 
FIGURE 4.16 : Evaluation du modèle sur champs conformationnels 3D à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm). Les profils de dose 

































La plus faible valeur de P≤1 (87,9%) a été observée pour le faisceau RCMI n°9 (figure 4.18). 
Afin d’éliminer une possible erreur lors de l’acquisition de l’image pouvant engendrer de tels 
écarts, une seconde mesure a été réalisée à deux jours d’intervalle. Le pourcentage de points 
satisfaisant le critère ϒ 3% - 2mm pour cette nouvelle mesure était alors de 89,7%, ne montrant 
donc pas d’amélioration significative. La comparaison de ce faisceau avec un critère ϒ moins 
restrictif (i.e. 3% - 3mm) a permis de diminuer légèrement ces écarts passant ainsi à une valeur 



























































Profil en X Profil en Y 
-20 -10 0 10 20
Distance par rapport à l'axe (cm)
ϒ-Map 
3% - 2 mm 
Pϒ≤1 = 99.4 % 
ϒmoy = 0.27 
FIGURE 4.17 : Evaluation du modèle sur RCMI à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm). Les profils de dose et leurs comparaisons 

































Nous avons développé un algorithme permettant de convertir une image EPID en dose 
absorbée dans l’eau quelle que soit la position du pixel du détecteur.   
Les premières vérifications effectuées à partir de champs carrés nous ont permis de 
valider la méthode ainsi que la modélisation de tous les paramètres nécessaires à la conversion de 
chaque pixel de l’image en dose absorbée dans l’eau.  
Les résultats retrouvés à partir de champs de traitements montrent que la modulation de 
la fluence engendrée par le mouvement des lames du MLC ne constitue pas une limite majeure au 
processus de conversion puisque les scores calculés pour un critère de 3% - 2mm sont excellents 
quelle que soit la technique d’irradiation. Nelms et coll. ont évalué leur méthode (à l’aide du 
logiciel EPIDose™, Sun Nuclear, Melbourne) sur 29 faisceaux RCMI ORL. La valeur moyenne de 
P≤1 était dans leur cas de 96,0% pour un ϒ-index global de 2% - 2mm et de 99,2% pour un ϒ-index 
de 3% - 3mm (Nelms et coll. 2010). Nicolini et coll. ont évalué leur méthode (algorithme GLAaS) 




3% - 2 mm 
Pϒ≤1 = 87.9 % 
ϒmoy = 0.70 
Dose absorbée (cGy) 
0 17.5 35 
Valeur ϒ 
0 1 
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sur 240 faisceaux RCMI.  Le score moyen de points ayant un index-ϒ inférieur ou égal à 1 était 
dans leur cas de 97,9% pour un ϒ-index de 4% - 3mm (Nicolini et coll. 2006).  
Les résultats obtenus lors de l’analyse du faisceau RCMI 9 (P≤1 = 87,9% - ϒMoy = 0,70), 
restent difficile à mettre en lien avec une éventuelle erreur provenant soit du TPS, soit de la 
méthode. La comparaison de ces deux données avec une mesure obtenue à l’aide de films 
permettrait de déterminer l’origine de ces écarts.      
 De plus, le temps de calcul nécessaire à la conversion de l’image pour un faisceau de 
traitement est compatible avec une activité clinique puisqu’il reste inférieur à 1 minute 
(comparaison EPID/TPS comprise) quel que soit le faisceau considéré. 






Dans ce chapitre, une méthode permettant de convertir le signal de l’EPID en dose 
absorbée dans l’eau, sans patient placé entre la source et le détecteur, a été développée et évaluée. 
Le modèle intègre une étape de prétraitement de l’image permettant de minimiser l’impact du 
bras robotisé avant de restaurer l’influence du cône égalisateur sur le profil de l’image. Plusieurs 
paramètres de calculs nécessaires au processus de conversion (fonction linéaire de conversion en 
dose, kernel de redistribution de dose dans l’eau, kernel d’ajustement de la pénombre), ont par la 
suite été modélisés à partir de mesures réalisées à l’aide d’une chambre d’ionisation placée dans 
un milieu équivalent eau.  
Son évaluation a d’abord été réalisée à partir de champs carrés (de 5 x 5 cm² jusqu’à 20 x 
20 cm²) puis sur 26 faisceaux de traitements (RC3D et RCMI) en comparant la dose calculée à 
partir du signal de l’EPID avec le calcul du TPS à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm). Le pourcentage 
moyen des points ayant un ϒ-index inférieur ou égal à 1 est de 97,1%  (valeur moyenne du ϒ-index 
égale à 0,37) sur champs carrés et de 97,7% (valeur moyenne du ϒ-index égale à 0,37) pour les 26 
champs de traitements validant ainsi notre modèle. 
Un tel algorithme peut donc être utilisé comme outil d’assurance qualité lors des 
vérifications prétraitements des faisceaux RCMI. Dans notre cas, il s’agit d’une étape 
préliminaire à la reconstruction de la dose dans le patient. L’influence de ce dernier devra donc 
être prise en compte afin de pouvoir déterminer le plus précisément possible la dose reçue lors de 
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Ce chapitre présente une méthode de dosimétrie in vivo 2D permettant de reconstruire la 
dose reçue par le patient dans un plan perpendiculaire à l’axe du faisceau et passant par 
l’isocentre.  
Dans un premier temps, le signal de l’EPID recueilli en sortie de patient est converti en 
dose absorbée dans l’eau par l’intermédiaire de la méthodologie décrite au chapitre précédent. La 
dose ainsi calculée est ensuite rétroprojetée dans le patient grâce à des facteurs correctifs 
dépendants de la transmission du patient (i.e. du rapport entre une image EPID acquise avec et 
sans patient) et de sa morphologie.  
L’algorithme de rétroprojection (modélisé pour un faisceau de 6 MV de débit de dose égal 
à 300 UM.min-1) a été évalué à partir des 26 faisceaux de traitements définis au chapitre 4. Une 
première étape de validation a été réalisée sur fantôme homogène en reconstruisant la dose à mi-
épaisseur d’un fantôme équivalent eau de 15 cm d’épaisseur. Dans un second temps, la dose 
délivrée par ces mêmes faisceaux a été reconstruite in vivo dans chaque patient. Pour chaque 
vérification, la dose calculée dans le plan de l’isocentre à partir du signal de l’EPID a été 
comparée avec le calcul du TPS à l’aide du ϒ-index. 
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1. PRESENTATION DU MODELE ET METHODOLOGIE 
 Notre modèle comprend deux étapes de calcul, nécessitant pour chacune d’entre elles 
l’intervention de facteurs correctifs permettant de déterminer avec précision la dose reçue par le 
patient.  La modélisation des paramètres impliqués dans le processus de reconstruction de la dose 
est explicitée dans la section suivante en fonction de l’étape de calcul. La figure 5.1 illustrent les 


















1.1 ETAPE DE RETROPROJECTION 
 L’objectif ici est de rétroprojeter au sein du plan de reconstruction, la dose déterminée à 
partir de l’image EPID recueillie en sortie de patient (D9:.6→9>EIKexrwm ). Pour cela, deux facteurs 
correctifs (FISQL et CAtt) sont définis et appliqués en chaque pixel (x,y) de l’image selon l’équation 
suivante : 




Définitions des plans d’intérêts 
Plan d’entrée 
Plan de sortie 
Plan de reconstruction de la dose 
Distance Source - Détecteur (DSD) 
Distance Source - Peau (DSP) 
Distance Plan d’entrée - Plan de reconstruction ( ) 
Distance Plan de reconstruction – Plan de sortie (¥£Ç) 
Définitions des distances d’intérêts 




La correction par FISQL va permettre dans un premier temps, de prendre en compte la 
distance entre l’EPID et le plan de reconstruction par l’utilisation de la loi de l’inverse carré des 





La seconde correction déterminera l’atténuation du faisceau d’irradiation consécutive à sa 
traversée dans le patient entre le plan de reconstruction de la dose et le plan de sortie. Ce facteur 
sera déterminé à partir du rapport entre D9:.6→9>EIKexrwm  et D9:.6→9>EÈNLx  (dose calculée au niveau de 
l’EPID avec et sans patient) en faisant l’hypothèse que l’image EPID n’est uniquement composé 
de rayonnement primaire (Wendling et coll. 2006, 2009). Le facteur de correction d’atténuation 





1.2 PRISE EN COMTE DU PATIENT 
L’étape de rétroprojection seule (définie par l’équation 5.1) n’est cependant pas suffisante 
pour reconstruire de manière optimale la dose dans le plan de reconstruction. Les phénomènes de 
diffusion liés à la présence du patient entre la source et l’EPID ne sont ici pas pris en 
considération incluant un éventuel biais qui nécessite d’être corrigé. De plus, le modèle 
d’étalonnage de l’EPID permettant de calculer		DEPID→EAUTransit (x, y) et	D9:.6→9>EÈNLx (x, y), a été réalisé dans 
l’eau et non dans l’air incluant une composante additionnelle de diffusé latéral devant être 
éliminée. Pour cela, une seconde étape est définie, permettant de considérer ces phénomènes de 
manière globale. 
 
(5.2) F.^Fv(x, y) = 	Ì DSD(x, y)DSP(x, y) + dwxTLM(x, y)Í
{
 
(5.3) C>mm(x, y) = ÎÏ






D:emwLxm∗ (x, y) = D9:.6→9>EIKexrwm (x, y) × 	F.^Fv(x, y) × C>mm	(x, y) (5.1) 
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 Cette étape de calcul est effectuée par l’intermédiaire d’un facteur de pondération (W∗) 




Nous proposons de décomposer W∗ en 2 éléments (Ω3∗ et	K	) tenant compte respectivement 





1.2.1 Détermination de Ω∗ (facteur de transmission) 
 
La caractérisation de Ω3∗  a été réalisée en délivrant 100 UM à l’aide d’un champ carré 
de 10 x 10 cm² sur un fantôme équivalent eau. Plusieurs mesures ont été réalisées en faisant 
varier pour chacune d’entre elles l’épaisseur du fantôme (de 5 à 40 cm). Pour chaque épaisseur 





D.(0,0) : Dose absorbée mesurée dans le fantôme à l’isocentre, à l’aide d’une chambre d’ionisation. 
D:emwLxm∗ (0,0)	: Dose absorbée calculée dans le fantôme à l’isocentre, selon l’équation 5.1. 
 
Les résultats associés à cette série de mesures sont reportés dans le tableau ci-dessous et 







D:emwLxm(x, y) = 	D:emwLxm∗ (x, y) 	×	W∗(x, y) 
	W∗(x, y) = 	Ω3∗ (x, y) ⊗ K(x, y) 
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Epaisseur (cm) Transmission D.(0,0) (cGy) D:emwLxm(0,0) (cGy) Ω3∗  
5 0,727 106,2 89,4 1,188 
10 0,560 100,8 78,5 1,284 
15 0,439 93,2 69,5 1,341 
20 0,356 84,9 62,6 1,358 
25 0,279 77,2 55,4 1,394 
30 0,230 69,6 50,3 1,384 













On note sur la figure 5.2, que lorsque l’épaisseur du patient augmente (i.e. lorsque T diminue), la 
quantité de diffusé augmente également ce qui s’illustre par une augmentation de la valeur de 
Ω3∗ . Son évolution peut être modélisée par une fonction polynomiale de degrés 3 (méthode des 
moindres carrés) permettant ainsi de déterminer sa valeur quelle que soit la transmission 




Les valeurs des coefficients de modélisation propre à l’équation 5.7 sont reportées dans le tableau 
5.2.  
Coefficient de modélisation ω ω ω{ ωÛ 
Valeur associée 1,018 -2,016 0,7423 1,3099 
 













Ω:OP4∗ (x, y) = ωwÛw . Tw(x, y) (5.7) 
TABLEAU 5.2 : Coefficients de modélisation ωi 
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Afin d’évaluer la qualité de la fonction de modélisation, nous avons comparé les doses 
reconstruites à l’isocentre du fantôme équivalent eau à partir de	ΩPoly∗  à celles reconstruites à 
partir des valeurs de Ω3∗  pour les 7 épaisseurs étudiées. La taille de champ et le nombre d’UM 
délivré n’ont pas été modifiés. Les résultats sont reportés dans le tableau 5.3. 
 
 
Doses calculées à l’isocentre (cGy)  
 
Epaisseur (cm) A partir de Ω3∗    A partir de Ω:OP4∗     Ecart (%) 
5 106,23 106,28  0,04 
10 100,77 100,62  -0,15 
15 93,15 93,05  -0,11 
20 84,94 85,58  0,75 
25 77,17 76,58  -0,77 
30 69,62 69,73  0,16 





1.2.2 Détermination de		#  (facteur de taille de champ) 
 
La détermination des facteurs Ω3∗  a été réalisée en utilisant une taille de champ unique 
incluant de ce fait une dépendance du modèle vis-à-vis de ce paramètre qui engendrera des écarts 
trop conséquents si la taille de champ du faisceau à vérifier diffère de	CTLC. Afin d’éliminer cette 
dépendance, un kernel gaussien (K) est introduit permettant de déterminer par convolution 
avec		ΩPoly∗  une dose absorbée dans le patient quelles que soient les dimensions géométriques du 





La détermination des paramètres nécessaires à sa modélisation a été réalisée en ajustant 
les valeurs de k@ et kß jusqu’à obtenir correspondance entre D:emwLxm	(calculée à l’axe selon 
l’équation 5.4) et la dose mesurée à l’aide d’une chambre d’ionisation à l’isocentre d’un fantôme 
équivalent eau de 15 cm d’épaisseur, pour des tailles de champs de 4 x 4, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12 et 
TABLEAU 5.3 : Comparaison des doses déterminées dans un fantôme équivalent eau à partir des valeurs de Ω∗  
mesurées et modélisées selon l’équation 5.7. Les doses sont reconstruites à l’isocentre du faisceau.    
K(x, y) = 	 k@. e5¿àÁ3ÂÃ4Âx{ + y{  (5.8) 
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15 x 15 cm². Les valeurs des coefficients propres à 	K sont données dans le tableau 5.4. Les 
résultats associés aux mesures sont quant à eux fournis dans le tableau 5.5.   
 
Paramètre considéré k5 (cm2) k6 (cm-1) 



















4 x 4 cm² 82,30  86,14 4,66  83,03 0,89 
8 x 8 cm² 90,48  91,17 0,76  90,45 -0,03 
10 x 10 cm² 93,15  93,05 -0,11  93,15 0,00 
12 x 12 cm² 95,29  94,52 -0,81  95,27 -0,02 




Ces résultats valident la modélisation de 	K puisque les écarts de doses calculés après 
convolution restent inclus dans un intervalle de ±1% sur l’ensemble des tailles de champs 
étudiées (moyenne de 0,26 ± 0,41 % [1σ]).  
 
1.3 DETERMINATION DES DISTANCES D’INTERETS 
 Les étapes de rétroprojection et de pondération de la dose décrites précédemment 
nécessitent de déterminer au préalable les distances d’intérêts définies selon la figure 5.1 
(dwxTLM	et	dOámTLM). Dans le cadre d’irradiations sur fantôme cubique, ces distances restent relativement 
simples à déterminer de part la faible complexité géométrique du volume irradié. Elles restent en 
revanche beaucoup plus difficiles à connaître pour des géométries complexes (e.g. sur patients), 
nécessitant dès lors de disposer d’algorithmes permettant de connaître les distances parcourues 
par le faisceau au sein du patient. Nous proposons pour cela une méthode décomposée en deux 
parties. Un volume patient virtuel est dans un premier temps reconstitué en 3 dimensions par 
l’intermédiaire d’une méthode de triangulation réalisée à partir du scanner balistique. Puis, un 
TABLEAU 5.5 : Comparaison des doses déterminées dans un fantôme équivalent eau avant et après convolution 
par		# . Les doses sont calculées dans un fantôme homogène de 15 cm d’épaisseur à partir de champs carrés 
délivrant 100 UM. 
TABLEAU 5.4 : Valeurs des paramètres k5 et k6 propres à		# 
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algorithme de type « ray-tracing » est appliqué à ce volume en chaque pixel de l’image EPID 
permettant de déterminer les intersections du faisceau avec la structure 3D.  
 
1.3.1 Reconstitution du volume patient en 3D par triangulation 
 
 La reconstitution du volume patient en 3D est effectuée à partir du scanner balistique 
utilisé lors de la planification du traitement. Les coordonnées des points constituant le contour 
externe sont d’abord extraites sur l’ensemble des coupes axiales du scanner, définissant ainsi les 
limites du volume à reconstruire. Une triangulation selon la méthode de Delaunay est ensuite 
appliquée sur ces points afin d’obtenir un maillage tridimensionnel constitué de nœuds et de 
faces. Comme le montre la figure 5.3, la triangulation est définie à partir du diagramme de 
Voronoï des n points constituants le contour externe. Dans ce cas, le maillage est formé par 
l’ensemble des segments reliant 2 des n points à condition qu’ils soient les centres de deux 
polygones adjacents du diagramme. La superposition des plans de Voronoï créés pour chaque 
coupe adjacente du scanner permettra d’obtenir un maillage tridimensionnel par création de 











En pratique, les coupes axiales TDM de chaque patient ont été importées sous un autre 
système de planification que celui utilisé pour la balistique. Les coordonnées (nœuds et faces) du 
contour externe définies par ce second TPS (Isogray® [Dosisoft, Cachan, France]) ont été extraites 
FIGURE 5.3 : Triangulation de Delaunay (orange) et diagramme de Voronoï (gris) d’un ensemble de n points  
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et reconstruites par une routine développée sous MATLAB. Les résultats obtenus sont illustrés 











1.3.2 Calcul des distances d’intérêts par « ray-tracing » 
 
 Les distances parcourues par le faisceau dans le volume patient ont été déterminées grâce 
à un algorithme adapté des travaux de Möller et Trumbore (Möller et Trumbore 1997) et 
développé dans un environnement MATLAB par J. Tuszynski (www.mathworks.com).  
Pour chaque reconstruction de dose, les coordonnées des nœuds et des faces de la 
triangulation doivent au préalable effectuer une rotation égale à l’angulation de la tête de 
l’accélérateur durant l’irradiation. Dans un second temps, la méthode décrite ci-dessous est 
appliquée en chaque pixel de l’image : 
 
Soit R(t) le rayon d’origine O et de direction D, et T (k,l) un point d’un triangle du contour externe 






k et l : coordonnées du barycentre du triangle (k ≥ 0, l ≥ 0 et k + l ≤ 1). 
FIGURE 5.4 : Visualisation en 3D du contour externe reconstitué à partir des coupes tomodensitométriques du patient. 
A gauche et au milieu le maillage résultant de la triangulation 3D. A droite, l’enveloppe géométrique résultante.  
â(ã) = ä + ãå 
æ(ç, è) = (1 ² ç ² è)é + çé + êé{ 
(5.9) 
(5.10) 
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V0 V1 et V2 : sommets du triangle. 








Les coordonnées du barycentre (k,l) et la distance t entre l’origine et le point d’intersection 
peuvent être déterminés par résolution de l’équation 5.12. Dans notre cas, R(t) correspondra au 
faisceau d’irradiation dont l’origine O sera la source de l’accélérateur, et la destination D 
correspondra aux coordonnées de chaque pixel de l’EPID. Les résultats obtenus sont illustrés sur 
la figure 5.5 pour un même patient et 2 angulations de bras différentes. La figure 5.6 résume 















ä + ãå = 	 (1 ² ç ² è)é + çé + èé{	 
¯²å, é ² é, é{ ² é° ëãçè ì = 	ä²	é0	 
(5.11) 
(5.12) 
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Distances traversées (cm) Distances traversées (cm) 
FIGURE 5.5 : Application de l’algorithme « ray-tracing » pour un même patient et 2 angulations de bras différentes : à 
gauche angulation de 0°, à droite angulation de 74°.  Les représentations 3D sont également illustrées pour chaque 






















Image EPID avec patient 
Image EPID sans patient 
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Tomodensitométriques 
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→í¦¡î Ç (, ) 
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→ïð (, ) 
Maillage 3D Distances parcourues 
¡Ç Ç(, ) 
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2. EVALUATION DU MODELE 
2.1 MATERIEL & METHODES 
 L’évaluation du modèle s’est déroulée en deux étapes. Une première sur fantôme 
homogène puis une seconde sur patients. Pour chaque vérification, la dose reconstruite à partir de 
l’EPID a été comparée au calcul du TPS à l’aide de la méthode du ϒ-index. 
 
2.1.1 Vérifications sur fantôme homogène 
 
Pour cette étape de validation, un fantôme équivalent eau de 15 cm d’épaisseur, placé à 
DSP = 92,5 cm a été utilisé. Une première série d’irradiations a été réalisée à l’aide de champs 
carrés délivrant pour chaque faisceau 100 UM. Les tailles de champs utilisées pour cette étape 
sont respectivement de 5 x 5, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12, 15 x 15, 18 x 18 et 20 x 20 cm². La dose 
déterminée à l’isocentre à partir du modèle est également comparée à une mesure réalisée à l’aide 
d’une chambre d’ionisation pour chaque taille de champ explorée. Dans un second temps, les 
doses délivrées sur ce même fantôme par les 26 champs de traitements définis au chapitre 4 (cf. 
tableau 4.8) ont été calculées à partir du modèle. Pour chaque vérification, la dose est reconstruite 
à mi-épaisseur du fantôme. 
 
2.1.2 Vérifications sur patients 
 
L’évaluation du modèle in vivo a également été réalisée à partir des 26 champs de 
traitements inclus dans l’étude. Les images EPID acquises sans patient et permettant de calculer 
D9:.6→9>EÈNLx (x, y) sont les mêmes que celles utilisées lors de la validation de l’étape d’étalonnage en 
dose de l’EPID (cf. chapitre 4). Le calcul de	D9:.6→9>EIKexrwm (x, y) est quant à lui effectué à partir d’une 










2.2.1. Sur fantôme homogène 
 
2.2.1.a. Champs carrés 
Le tableau 5.6 compare les doses déterminées à l’isocentre à partir du modèle avec les 

















Ecart avec chambre  
(%) 






































Le tableau 5.7 donne les résultats de l’évaluation 2D du modèle sur champs carrés.  
 
   ϒ - index (3% - 2 mm) 
  Pϒ≤1 (%) ϒmoy 
5 x 5 cm² 94,1 0,35 
8 x 8 cm² 95,2 0,31 
10 x 10 cm² 97,3 0,22 
12 x 12 cm² 96,6 0,25 
15 x 15 cm² 96,9 0,23 
18 x 18 cm² 97,5 0,26 




La moyenne des écarts entre la dose reconstruite à l’isocentre à partir de l’EPID avec la 
mesure de la chambre est de 0,4 ± 0,4%. De plus, sur les 7 vérifications effectuées la moyenne des 
points ayant un ϒ-index inférieur ou égal à 1 est de 96,5 ± 1,4%. Un exemple de comparaison pour 
le champ carré de 10 x 10 cm² est illustré sur la figure 5.7. 
TABLEAU 5.6 : Comparaisons des doses déterminées dans un fantôme équivalent eau à l’aide de la chambre 
d’ionisation, du TPS et de l’EPID. Les doses sont calculées à l’isocentre, dans un fantôme homogène de 15 cm 
d’épaisseur à partir de champs carrés délivrant chacun 100 UM. 
TABLEAU 5.7 : Comparaisons des distributions de doses déterminées à partir de l’EPID dans un fantôme homogène 
équivalent eau de 15 cm d’épaisseur à l’aide du ϒ-index (3% - 2 mm). Les doses sont reconstruites dans un plan 
parallèle à l’EPID et passant par l’isocentre. 





















2.2.1.b. Champs de traitements 
Le tableau 5.8 donne les résultats concernant l’évaluation de l’algorithme à partir des 26 
champs de traitements. La moyenne des points satisfaisant les critères ϒ  de 3% - 2mm s’élève ici 
à 99,2 ± 0,4% pour les 8 faisceaux RC3D (avec une valeur moyenne du ϒ-index de 0,31 ± 0,12) et 
98,3 ± 1,5% pour les 18 faisceaux RCMI (avec une valeur moyenne du ϒ-index de 0,41 ± 0,08). Les 
figures 5.8 et 5.9 illustrent un exemple de vérification pour un champ RC3D (Faisceau 1, P≤1 = 
99,4 % - ϒMoy = 0,29) et RCMI (Faisceau 6, P≤1 = 99,4% - ϒMoy = 0,37). Pour chaque vérification, un 



































































Distance par rapport à l'axe (cm)
-20 -10 0 10 20
Distance par rapport à l'axe (cm)
Profil en X Profil en Y 
X 
Y 
FIGURE 5.7 : Evaluation du modèle sur champs carrés à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm). Exemple pour un champ de 10 
x 10 cm² reconstruit dans un plan parallèle à l’EPID passant par l’isocentre au sein d’un fantôme homogène équivalent 
eau de 15 cm d’épaisseur. Les profils de dose et leurs comparaisons respectives sont tracés en X et en Y. Les points 
ayant un ϒ-index supérieur à 1 sont en rouge. 
Pϒ≤1 = 97.3 % 
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RC3D  RCMI dynamique 
 
 
P≤1(%) ϒMoy  
  P≤1(%) ϒMoy 
 
   
   
  
Patient 1 
Faisceau 1 99,4 0,29  
Patient 1 
Faisceau 1 99,9 0,32 
Faisceau 2 99,3 0,41  Faisceau 2 99,3 0,35 
Faisceau 3 99,0 0,24  Faisceau 3 97,0 0,48 
 
  
  Faisceau 4 95,3 0,41 
Patient 2 
Faisceau 4 98,5 0,28  Faisceau 5 97,5 0,47 
Faisceau 5 99,2 0,24  Faisceau 6 99,4 0,37 
 
  
  Faisceau 7 98,9 0,35 
Patient 3 
Faisceau 6 99,6 0,22  Faisceau 8 97,6 0,46 
Faisceau 7 99,4 0,24   
  
 
Faisceau 8 99,2 0,56  
Patient 2 
Faisceau 9 95,2 0,57 
 
  
  Faisceau 10 99,1 0,44 
 
  
  Faisceau 11 98,3 0,48 
 
  
  Faisceau 12 98,8 0,46 
 
  
  Faisceau 13 95,8 0,54 
 
  







Faisceau 14 99,7 0,34 
 
  
  Faisceau 15 99,0 0,31 
 
  
  Faisceau 16 99,7 0,32 
 
  
  Faisceau 17 99,3 0,35 
 
  
  Faisceau 18 99,3 0,34 
 
  





TABLEAU 5.8 : Comparaisons 2D avec le TPS de la dose reconstruite à partir de l’EPID à mi-épaisseur d’un fantôme 
équivalent eau de 15 cm d’épaisseur à l’aide du ϒ-index (3% - 2 mm) sur champs RC3D (n = 8) et RCMI dynamique 
(n = 18). 
















































































3% - 2 mm 
Pϒ≤1 = 99.4 % 
ϒmoy = 0.29 
FIGURE 5.8 : Evaluation sur fantôme homogène à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm) à partir de champs RC3D (exemple 
pour le faisceau RC3D 1). Les profils de dose et leurs comparaisons respectives sont tracés en X et en Y. 














Distance par rapport à l'axe (cm)
-20 -10 0 10 20








































































































Distance par rapport à l'axe (cm)
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Distance par rapport à l'axe (cm)
Profil en X Profil en Y 
FIGURE 5.9 : Evaluation sur fantôme homogène à l’aide du ϒ-index (3% - 2mm) à partir de champs RCMI (exemple 
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2.2.2. Sur patients 
 
2.2.2.a. Technique RC3D 
Le tableau 5.9 fournit les résultats de l’évaluation de la méthode en technique 
conformationnelle 3D en fonction du critère ϒ choisi. Pour chaque comparaison, la dose calculée à 
l’isocentre du faisceau à partir du signal de l’EPID est également comparée au calcul du TPS. 
 
  Critères ϒ   
 Dose à l'isocentre par faisceaux (cGy) 
 
5% - 3mm 
 
3% - 3mm 
 
  P≤1 (%) ϒmoy   P≤1 (%) ϒmoy   TPS EPID Ecart (%) 
Faisceau 1 97,7 0,32 91,6 0,48 90,9 91,4 0,5 
Faisceau 2 97,9 0,30 90,0 0,44 15,1 15,2 0,7 
Faisceau 3 98,3 0,35 91,0 0,52 105,2 107,5 2,2 
Faisceau 4 98,0 0,32 93,1 0,47 87,5 88,6 1,3 
Faisceau 5 96,0 0,34 88,2 0,40 87,5 88,6 1,3 
Faisceau 6 95,5 0,41 83,3 0,62 108,0 111,0 2,7 
Faisceau 7 93,5 0,43 83,3 0,65 87,7 89,4 2,0 
Faisceau 8 93,2 0,38   84,9 0,55   15,3 15,5 1,3 
 
 
Sur les 8 faisceaux RC3D vérifiés in vivo, la moyenne des écarts de doses mesurées à 
l’isocentre est égale à 1,5 ± 0,8%. Le pourcentage moyen de points présentant un ϒ-index inférieur 
ou égal à 1 est de 96,3 ± 2,1% pour un critère ϒ de 5% - 3mm (ϒmoy = 0,36 ± 0,05) et 88,2 ± 3,9% 
pour un critère ϒ de 3% - 3mm (ϒmoy = 0,52 ± 0,09). La figure 5.10 illustre un exemple de 











TABLEAU 5.9 : Résultats sur patients traités en technique conformationnelle 3D. 



















La figure 5.11 présente les différentes cartographies d’index ϒ obtenues pour les 8 
faisceaux vérifiés in vivo en fonction du critère d’analyse. Si l’on s’intéresse aux comparaisons 
effectuées dans des zones de tissus relativement homogènes, la dose reconstruite à partir de 
l’EPID est très proche de celle déterminée par le TPS puisque les valeurs ϒ calculées ici sont 
inférieures à 1 quel que soit le critère choisi. Ces premières vérifications in vivo mettent 
également en évidence des écarts significatifs situés (quel que soit le faisceau vérifié) dans les 
mêmes régions anatomiques et correspondent dans chaque cas à des zones situées en projection 
de volumes contenant des hétérogénéités (interfaces os/air). La superposition des DRRs (« Digital 
Reconstructed Radiograph ») avec ces volumes (contourés et reconstruits à partir du TPS) 




Dose absorbée (cGy) 
0 20 40 60 80 95 
Valeur ϒ 
0 0,5 1 1,5 2 2,4 
ϒ-map 
5% - 3mm 
ϒ-map 
3% - 3mm 
FIGURE 5.10 : Evaluation in vivo à partir de champs RC3D : exemple de comparaison EPID/TPS pour le faisceau 1. Un 
profil selon l’axe Y (pointillés blancs) est tracé. 
Pϒ≤1 = 97.7 % 
ϒmoy = 0.32 
Pϒ≤1 = 91.6 % 
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FIGURE 5.11 : Cartographies des index ϒ calculées pour les 8 faisceaux RC3D selon deux critères d’analyse différents 
(5% - 3mm et 3% - 3mm). 
Faisceau 1 Faisceau 2 Faisceau 3 Faisceau 4 































































Faisceau 1 Faisceau 6 
FIGURE 5.12 : En haut : superposition des DRRs et des volumes anatomiques contenant de l’air (en bleu). En bas : 
cartographies des index ϒ correspondantes  (3% - 3mm). 
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2.2.2.b Technique RCMI dynamique 
Les résultats de l’évaluation de la méthode en technique RCMI dynamique sont fournis 
dans le tableau 5.10 en fonction du critère ϒ choisi. Pour plus de clarté, la correspondance entre 
faisceaux issus d’un même plan de traitement est indiquée. Pour chaque plan vérifié, la dose 
calculée à l’isocentre à partir du modèle est comparée au calcul du TPS.  
 
 Critères ϒ  Dose à l’isocentre par plan 
de traitement (cGy)  5% - 3mm 
 
3% - 3mm  
 
  
P≤1 (%) ϒmoy 
 














Faisceau 1 93,0 0,42 
 
88,1 0,55  
202,3 206,4 2,0 
Faisceau 2 98,0 0,29 
 
96,3 0,38  
Faisceau 3 98,5 0,33 
 
96,6 0,41  
Faisceau 4 99,4 0,32 
 
98,3 0,39  
Faisceau 5 95,7 0,38 
 
93,4 0,49  
Faisceau 6 80,6 0,68 
 
70,6 0,68  
Faisceau 7 82,0 0,63 
 
70,0 0,54  
Faisceau 8 97,6 0,37 
 










Faisceau 9 98,0 0,30 
 
95,0 0,39  
199,5 194,2 2,7 
Faisceau 10 95,4 0,45 
 
89,2 0,58  
Faisceau 11 96,2 0,39 
 
90,6 0,49  
Faisceau 12 95,7 0,40 
 
92,3 0,52  
Faisceau 13 99,5 0,32 
 










Faisceau 14 99,7 0,28 
 
98,3 0,35  
200,8 196,7 -2.0 
Faisceau 15 99,9 0,24 
 
99,5 0,31  
Faisceau 16 99,5 0,27 
 
98,6 0,36  
Faisceau 17 99,8 0,29 
 
99,3 0,37  
Faisceau 18 99,8 0,26 
 
99,1 0,33  
 
 
Sur les 3 plans de traitements O.R.L. vérifiés in vivo l’écart entre la dose calculée à 
l’isocentre par le TPS et celle déterminée à partir de l’algorithme reste compris dans un intervalle 
de ±3% (moyenne de 0,9 ± 2,5%). L’analyse des cartographies d’index ϒ propres à chaque plan de 






TABLEAU 5.10 : Résultats sur patients traités par RCMI dynamique. 
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• Plan O.R.L. #1 (Patient RCMI 1) : 
L’ensemble des cartographies d’index ϒ correspondant aux 8 faisceaux issus du plan O.R.L #1 





FIGURE 5.13 : Cartographies des index ϒ calculées pour les faisceaux RCMI 1 à 8 (plan O.R.L #1) selon deux critères 
d’analyse différents (5% - 3mm et 3% - 3mm). 
Faisceau 1 Faisceau 2 Faisceau 3 Faisceau 4 
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Sur les 8 faisceaux vérifiés, 4 montrent des écarts significatifs (faisceaux 1, 2, 6 et 7). La 
comparaison des cartographies ϒ avec les DRRs correspondantes montre que les écarts observés 
sont tous situés en projection d’une canule de trachéotomie implantée dans le patient et non prise 
en compte dans la reconstruction du volume 3D (cf. figure 5.14). Ce phénomène n’est pas observé 
pour les champs d’irradiations situés à distance de cet élément (faisceaux 3, 4, 5 et 8) qui 

























































































FIGURE 5.14 : Comparaisons des cartographies d’index ϒ (3% - 3mm) des faisceaux RCMI 1 à 8 (plan O.R.L #1) avec 
les DRRs correspondantes. Pour chaque DRR, la canule de trachéotomie est reconstruite en 3D (contours verts). 
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• Plan O.R.L. #2 (Patient RCMI 2) : 
L’ensemble des cartographies d’index ϒ correspondant aux 5 faisceaux issus du plan O.R.L 
#2 est illustré ci-dessous en fonction du critère de comparaison utilisé. Sur les 5 vérifications 
effectuées, la moyenne des points présentant un index ϒ inférieur à 1 est de  97,0 ± 1,7% pour un 























 FIGURE 5.15 : Cartographies des index ϒ calculées pour les faisceaux RCMI 9 à 13 (plan O.R.L #2) selon deux critères 










Faisceau 9 Faisceau 10 Faisceau 11 
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Les écarts de doses observés ici sont principalement localisés en bordure de contour 
externe. Ces écarts (également observés lors de la vérification du plan O.R.L #1), sont attribués à 
la complexité anatomique de la région irradiée (gradients géométriques très élevés) associée à 
l’incertitude de positionnement du patient lors de l’irradiation (±3 mm). On retrouve également 
des écarts de dose liés à la présence d’hétérogénéités situées à la base du crâne (même 
phénomène que pour les vérifications effectuées sur plans RC3D). La figure 5.16 illustre cette 
analyse pour les faisceaux 9, 11 et 12 en superposant les limites du MLC de chaque champ avec le 






















FIGURE 5.16 : Analyse des écarts de dose observés pour les faisceaux 9, 11 et 12 reconstruits in vivo. 



























Ecarts de dose liés : 
A une hétérogénéité (air/os). 
A un gradient géométrique élevé. 
A un décalage de bordure du contour externe (effet de positionnement). 
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• Plan O.R.L. #3 (Patient RCMI 3) : 
L’ensemble des cartographies d’index ϒ correspondant aux 5 faisceaux issus du plan O.R.L 
#3 est illustré ci-dessous en fonction du critère de comparaison utilisé. La moyenne des points 
présentant un index ϒ inférieur à 1 est ici de 99,7 ± 1,2% pour un critère de 5% - 3mm et 99,0 ± 
0,5% pour un critère de 3% - 3mm. Ces résultats valident l’ensemble des 5 faisceaux pour le plan 
de traitement considéré.  
 
  
FIGURE 5.17 : Cartographies des index ϒ calculées pour les faisceaux RCMI 14 à 18 (plan O.R.L #3) selon deux critères 



















Faisceau 14 Faisceau 15 Faisceau 16 
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2.3 DISCUSSION 
Une méthode de dosimétrie in vivo 2D des faisceaux de photons en RC3D et RCMI 
dynamique a été développée et évaluée dans ce chapitre. Son principe général consiste à 
rétroprojeter une image EPID acquise en sortie de patient afin de reconstruire la dose dans un 
plan parallèle au détecteur passant par l’isocentre.  
La modélisation des paramètres nécessaires au calcul de la dose a été réalisée par 
corrélation du signal de l’EPID (mesuré à partir d’images de référence) avec des mesures de doses 
absolues obtenues à l’aide d’une chambre d’ionisation. Plusieurs épaisseurs d’atténuateur ont été 
utilisées ainsi que plusieurs tailles de champs, définissant ainsi une matrice de facteurs correctifs 
tenant compte des dimensions du faisceau d’irradiation ainsi que de la morphologie du patient. 
La comparaison des doses calculées dans un fantôme équivalent eau de 15 cm d’épaisseur 
à partir de champs carrés (i.e. pour des géométries simples) a permis de valider la configuration 
de l’algorithme pour le faisceau de 6 MV. De bons résultats ont été retrouvés puisque les écarts 
observés restent compris dans un intervalle de ±1% sur l’axe du faisceau (comparaison 
EPID/chambre d’ionisation) et ±3% lorsque les pixels d’intérêts sont situés à distance de l’axe 
(comparaison EPID/TPS).  
Dans un second temps, les doses reconstruites dans ce même fantôme à partir des 26 
champs de traitements ont été comparées au calcul du TPS. Cette étape a permis d’établir la 
faisabilité d’utiliser le modèle quelle que soit la technique de traitement considérée. Les 
comparaisons EPID/TPS effectuées pour ces différentes configurations à l’aide du ϒ-index (3% - 
2mm) ont sensiblement montré les mêmes résultats pour les deux techniques d’irradiation. Une 
valeur moyenne plus élevée concernant ϒmoy a cependant été retrouvée pour les irradiations en 
technique modulée (0,41 ± 0,08 en RCMI contre 0,31 ± 0,12 en RC3D) mais reste tout à fait 
cohérente compte tenu de la modulation importante des faisceaux étudiés. 
La troisième et dernière étape du processus d’évaluation à permis de réaliser la 
dosimétrie in vivo des 26 faisceaux inclus dans l’étude. La comparaison des résultats obtenus sur 
patients et sur fantôme homogène a notamment permis d’étudier la qualité de l’algorithme de 
reconstruction en 3D du patient. Les résultats sont globalement satisfaisants puisque pour un 
critère de 5% - 3mm, 96,1 ± 4,8% des points ont en moyenne un ϒ-index inférieur ou égal à 1 
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toutes techniques confondues. L’analyse des comparaisons à l’aide d’un critère plus restrictif (3% - 
3mm) met en évidence certaines limites liées principalement à la configuration anatomique de la 
région irradiée.  
La première limite concerne la difficulté de reconstruire une dose de manière précise en 
présence d’hétérogénéités. Ce phénomène a d’abord été observé lors de la vérification des 
faisceaux RC3D où les écarts retrouvés correspondent sans exceptions aux régions anatomiques 
situées en projection des interfaces air/os (conduits auditif, sinus, rochers etc…). L’analyse du 
plan O.R.L. #1 a confirmé cette hypothèse puisque les écarts observés ici étaient localisés au 
niveau de la canule de trachéotomie du patient. Cette non prise en compte des hétérogénéités est 
d’abord liée aux caractéristiques du modèle (considéré comme « équivalent-eau ») mais aussi à la 
méthode de reconstruction 3D du patient qui n’est réalisée qu’à partir du contour externe 
excluant ainsi toute modification de densité à l’intérieur du volume. La connaissance de 
l’algorithme de calcul de dose utilisé par le TPS est également primordiale. Les comparaisons 2D 
EPID/TPS réalisées pour valider un plan de traitement imposent de connaitre les limites de 
l’algorithme (notamment en termes de prise en charge des hétérogénéités). Plusieurs perspectives 
concernant cette limite peuvent être envisagées. La prise en compte de l’air dans le volume peut 
être réalisée par segmentation sur le scanner balistique des zones présentant un nombre 
Hounsfield proche de -1000 UH. Une fois segmentées, ces régions feraient l’objet d’une 
reconstruction 3D afin de déterminer via l’algorithme « ray-tracing » les distances parcourues par 
le faisceau au sein de ces volumes pour finalement les soustraire à dwxTLMet dOámTLM (perspective en 
cours d’étude). L’utilisation des distances radiologiques décrite par Wendling et coll. est 
également envisageable mais reste complexe à implémenter dans un environnement MATLAB 
(Wendling et coll. 2012).  
La seconde limite concerne les écarts de doses observés en bordure de contour externe. 
Ces écarts peuvent résulter de l’incertitude liée au positionnement du patient ainsi qu’aux 
éventuelles modifications anatomiques pouvant survenir à distance du jour de la réalisation du 
scanner balistique (perte de poids notamment). L’utilisation du CBCT pour la reconstruction du 
volume 3D acquis au moment de la séance de traitement permettrait d’être au plus proche des 
conditions anatomiques lors de l’acquisition de l’image EPID.  
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La réalisation d’une dosimétrie in vivo 2D réalisée par imagerie de transmission 
augmente significativement la quantité d’information disponible. Le recueil d’une image en sortie 
de patient permet de détecter des erreurs directement liées à son anatomie. De plus, l’utilisation 
dans l’algorithme d’une image EPID acquise sans patient permet par son analyse de différencier 
plus rapidement une éventuelle « erreur mécanique » (i.e. causée par l’accélérateur) d’une « erreur 
anatomique » (i.e. causée par le patient). En contrepartie, le temps d’analyse d’un plan de 
traitement augmente significativement. Les sources d’erreurs détectables par cette méthode sont 
considérablement augmentées et leur élimination une à une nécessite un temps d’apprentissage 
non négligeable. La mise en routine clinique d’une telle procédure se doit donc d’être réalisée 
progressivement. Des critères de validation fondés sur une étude clinique devront être mis en 

























Un algorithme permettant de reconstruire la dose reçue par le patient au cours de son 
traitement de radiothérapie externe a été développé et évalué sur 26 champs de traitement. 
Après avoir validé les paramètres nécessaires à la modélisation de l’algorithme sur 
champs carrés, 2 étapes de validation ont été définies : 
 
• Une première étape sur fantôme homogène. 
• Une seconde sur patient. 
 
Concernant l’étape sur fantôme homogène, le pourcentage moyen de points ayant un ϒ-
index inférieur ou égal à 1 est de 98,6 % toutes techniques confondues (3% - 3mm). L’évaluation 
sur patient a montré de bons résultats mais aussi certaines limites liées notamment à la présence 
d’hétérogénéités sur le trajet du faisceau et pouvant réduire la précision de la mesure. Ces écarts 
de doses devront dans le futur faire l’objet d’une prise en charge spécifique afin d’optimiser le 
modèle.  
Cependant, même sans correction, il devient possible grâce à cette méthode, de vérifier de 
manière fiable et efficace la qualité d’une irradiation réalisée en technique modulée. Le nombre 
d’erreurs systématiques et/ou aléatoires détectables augmente considérablement permettant ainsi 
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Le principe général d’une dosimétrie in vivo tridimensionnelle par imagerie portale est de 
corréler l’intensité d’un pixel du détecteur à un rendement en profondeur dans le patient. Nous 
présentons dans ce chapitre une méthode basée sur l’approche développée au chapitre précédent 
permettant de reconstruire en 3 dimensions la dose reçue par le patient au cours de son 
traitement. 
Pour cela, des fonctions de corrections dépendantes de la profondeur de calcul ont dans un 
premier temps été modélisées à partir de rendements en profondeur obtenus dans un milieu 
homogène équivalent eau. Ces différentes fonctions ont été introduites dans l’algorithme de calcul 
de dose 2D afin de prendre en compte la variation de la dose absorbée dans le volume de 
reconstruction quelle que soit la profondeur de calcul envisagée. 
Une première évaluation du modèle a été réalisée sur fantôme homogène en comparant la 
dose reconstruite à partir du signal de l’EPID avec le calcul du TPS. Ces différentes comparaisons 
ont été réalisées d’abord pour des champs carrés puis pour des champs de traitements (RCMI 
dynamique). Dans un second temps, les 5 images EPID issues du plan O.R.L #3  ont été utilisées 
afin de reconstruire en 3D la dose reçue par le patient. 
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1. PRESENTATION DU MODELE ET METHODOLOGIE 
Les notations utilisées dans cette section sont identiques à celles définies au chapitre 5 et 
illustrées sur la figure 5.1. 
  
1.1. LIMITES DE L’APPROCHE 2D 
 L’approche 2D développée précédemment considère plusieurs étapes de calculs 
permettant de reconstruire la dose dans un plan parallèle à l’EPID et passant par l’isocentre. On 
rappelle que les valeurs des paramètres C>mm et		Ω:OP4∗  propres aux conditions d’irradiation sont 








Si la valeur du coefficient C>mm varie en fonction de la profondeur de calcul, il n’en est pas 
de même pour Ω:OP4∗  qui reste constant quelle que soit la valeur de		d.xTLM. La détermination des 
paramètres	ω, ω, ω{ et ωÛ ayant été réalisée pour une reconstruction à mi-épaisseur d’un 
fantôme homogène (i.e.  dwxTLM ≈ 	dOámTLM	). Cette indépendance vis-à-vis de dwxTLM engendrera des écarts 
trop importants si ces deux paramètres diffèrent trop. La figure 6.1 illustre ce phénomène en 
comparant avec le TPS un rendement en profondeur obtenu sur l’axe via l’approche 2D pour un 






C>mm(x, y) = ÎÏ






Ω:OP4∗ (x, y) =ωwÛw . Tw(x, y) 
(6.1) 
(6.2) 










Comme le montre la figure ci-dessus, l’approche 2D reste insuffisante pour s’intéresser à 
des distances autres que celles situées à mi-épaisseur du fantôme. Par ailleurs, les phénomènes 
physiques liés à la mise en équilibre électronique devront également être pris en considération 
afin de modéliser le plus précisément possible le dépôt de la dose absorbée dans les premiers 
millimètres du volume de reconstruction. 
 
1.2. PRISE EN COMPTE DE LA PROFONDEUR DE CALCUL 
 Nous proposons d’apporter deux corrections à l’approche 2D dépendantes pour chacune de 
la position du point de reconstruction par rapport à la profondeur du maximum de dose. On 
rappelle que pour le faisceau de 6 MV, cette distance est de 1,5 cm.  
 
1.2.1. Correction après mise en équilibre électronique ( >	¡) 
 
1.2.1.a Matériel & méthodes 
 Cette première correction est réalisée par l’intermédiaire d’une fonction (ªÛ6) appliquée à 



























Profondeur de calcul (cm)
EPID : approche 2D
TPS
FIGURE 6.1 : Rendement en profondeur obtenu à l’axe pour un champ 10 x 10 cm² délivré dans un fantôme équivalent 
eau de 15 cm d’épaisseur. Comparaison EPID (approche 2D) et TPS.   
D:emwLxmÛ6∗ òx, y, d.xTLMó = 	D:emwLxm{6 òx, y, d.xTLMó × ªÛ6(d.xTLM)	 (6.3) 






La fonction de correction est créée en calculant dans l’eau et pour une taille de champ de 
référence, le rapport entre D:emwLxm{6  déterminée le long de l’axe du faisceau et un rendement en 
profondeur (« Percentage Depth Dose », PDD) mesuré dans les mêmes conditions d’irradiation. 
Pour sa modélisation, une taille de champ de référence de 10 x 10 cm² a été utilisée ainsi qu’un 
fantôme équivalent eau de 15 cm d’épaisseur. Le rendement en profondeur a quant à lui été 
calculé par le TPS. Les rapports entre D:emwLxm{6 	et PDD ont été calculés tous les 1 mm. 
 
1.2.1.b. Résultats & discussion 











Son évolution peut être modélisée à l’aide d’une fonction polynomiale de degré 6 (méthode 
des moindres carrés) permettant ainsi de calculer la valeur de ªÛ6 quelle que soit la profondeur de 




ªÛ6òd.xTLMó = 	D:emwLxm{6 (0,0, d.xTLM)PDD(0,0, d.xTLM)  












1,5 3 4,5 6 7,5 9 10,5 12 13,5 15
f3
D
Profondeur de calcul (cm)
f3D Poly. (f3D)
FIGURE 6.2 : Evolution de  en fonction de la profondeur de calcul	(). 
(6.5) 
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Les coefficients de la régression polynomiale sont donnés dans le tableau 6.1. L’évolution de 
D:emwLxmÛ6∗  avant et après correction par ª:OP4Û6  pour le champ 10 x 10 cm² est illustrée sur la figure 6.3. 
 
Paramètre considéré d0 d1 d2 d3 d4 d5 d6 













La dose calculée à partir de l’EPID est maintenant en accord avec le TPS pour une 
profondeur de calcul supérieure à dmax. La validité de ªÛ6	pour des tailles de champs autres que 
celle utilisée pour sa modélisation sera étudiée lors de l’évaluation du modèle. 
 
1.2.2. Correction avant mise en équilibre électronique ( ≤	¡) 
 
1.2.2.a Matériel & méthodes 
 Cette seconde et dernière correction est réalisée par introduction dans l’algorithme de 
calcul d’une fonction mathématique permettant de corriger la valeur de D:emwLxmÛ6∗ 	dans les premiers 
millimètres du volume de reconstruction. Elle est basée sur les travaux de Wendling et coll. 



























Profondeur de calcul (cm)
TPS
EPID: Approche 2D
EPID: correction par f3D
FIGURE 6.3 : Evolution en fonction de la profondeur de calcul de la dose absorbée calculée à partir de l’EPID dans 
un milieu équivalent eau pour un champ de 10 x 10 cm² avant et après correction par . Comparaison avec le 
TPS. 
(6.6) D:emwLxmÛ6 òx, y, d.xTLMó = 	D:emwLxmÛ6∗ òx, y, d.xTLMó 	× ª÷6(d.xTLM) 





La détermination du paramètre β est réalisée en ajustant sa valeur jusqu’à obtenir 
concordance entre D:emwLxmÛ6 	(calculée selon l’équation 6.6) et le rendement en profondeur calculé par 
le TPS pour les mêmes conditions d’irradiation que celles décrites dans la section 1.2.1.a du 
présent chapitre (i.e. fantôme homogène de 15 cm, taille de champ de 10 x 10 cm²). 
 
1.2.2.b Résultats & discussion 
 Le meilleur ajustement entre D:emwLxmÛ6  et le calcul du TPS a été trouvé pour une valeur de β 
égale à -3,15. La figure 6.3 compare avec le TPS, les doses calculées à partir de l’EPID avant et 












L’analyse de la figure 6.3 montre que les écarts entre D:emwLxmÛ6  et le calcul du TPS restent 
inclus dans un intervalle de ±2% pour une valeur de d.xTLM	supérieure à 0,3 cm et ±1% lorsque 
d.xTLM	est supérieure à 1 cm. Ces résultats permettent donc de valider les deux fonctions de  
correction modélisées ici. 
 
 


























Profondeur de calcul (cm)
TPS
EPID: correction par f3D
EPID: correction par f3D et fBD
FIGURE 6.4 : Evolution en fonction de la profondeur de calcul de la dose absorbée calculée à partir de l’EPID dans un 
milieu équivalent eau pour un champ de 10 x 10 cm² avant et après correction par  . Comparaison avec le TPS 
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2. EVALUATION DU MODELE 
2.1. MATERIEL & METHODES 
Comme pour le chapitre précédent, l’évaluation de l’algorithme s’est déroulée en deux 
temps. Une première évaluation a d’abord été réalisée sur fantôme homogène avant de tester la 
méthode in vivo sur patient. 
  
2.1.1. Vérifications sur fantôme homogène 
 
Cette étape consiste à valider l’algorithme et ses différents paramètres en reconstruisant 
la dose dans un volume dont la composition et les dimensions sont connues. Pour cela, le fantôme 
de référence utilisé tout au long de ces travaux a été utilisé (fantôme équivalent eau de 15 cm 
d’épaisseur, placé à DSP = 92,5 cm).  
Une première série d’irradiations a été réalisée en délivrant 100 UM à l’aide de champs 
carrés. Les tailles de champs étudiées sont de 4 x 4, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 12, 15 x 15 et 20 x 20 cm². 
Pour chaque taille de champ, les rendements en profondeur mesurés sur l’axe ont été comparés 
avec les calculs du TPS.  
Dans un second temps, ce même fantôme a été irradié à l’aide des 5 faisceaux de 
traitements issus du plan O.R.L. #3. Pour chaque faisceau, la dose est reconstruite en 3 
dimensions dans le fantôme et comparée avec le TPS tous les 0,5cm à l’aide du ϒ-index (3% - 
2mm). 
 
2.1.2. Vérifications sur patient 
 
L’évaluation du modèle en conditions réelles de traitement a été réalisée à partir des 5 
champs de traitements issus du plan O.R.L. #3. Les images EPID acquises avec et sans patient 
sont les mêmes que celles utilisées lors de la validation de l’algorithme dans sa forme 2D. La dose 
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2.2. RESULTATS 
2.2.1. Sur fantôme homogène 
 
La figure 6.5 illustre un exemple de reconstruction 3D pour le champ 10 x 10 cm² ainsi 
que les écarts de dose déterminés entre le TPS et l’EPID sur l’axe du faisceau pour toutes les 





















Les rendements en profondeur obtenus à partir du modèle sont fournis pour chaque taille 
de champ dans la figure 6.6. Des profils de doses obtenus à partir du champ 10 x 10 cm² ont 




















10 x 10 cm² 
TPS  





















Profondeur de calcul (cm)
4 x 4 cm² 8 x 8 cm² 10 x 10 cm² 12 x 12 cm² 15 x 15 cm² 20 x 20 cm²
FIGURE 6.5 : Reconstruction de la dose en 3D dans un fantôme équivalent eau. En haut : comparaison EPID/TPS  
(visualisation dans le plan sagittal et passant par l’isocentre). En bas : évolution sur l’axe des écarts de dose entre le 














































TPS 4 x 4 cm²
EPID 4 x 4 cm²
TPS 8 x 8 cm²




























TPS 10 x 10 cm²
EPID 10 x 10 cm²
TPS 12 x 12 cm²





























Profondeur de calcul (cm)
TPS 15 x 15 cm²
EPID 15 x 15 cm²
0 1,5 3 4,5 6 7,5 9 10,5 12 13,5 15
Profondeur de calcul (cm)
TPS 20 x 20 cm²
EPID 20 x 20 cm²
FIGURE 6.6 : A gauche : comparaison avec le TPS des rendements en profondeur reconstruits à partir du signal de l’EPID pour des champs carrés de 4 x 4, 8 x 8, 10 x 10, 12 x 
12, 15 x 15 et 20 x 20 cm². A droite : comparaison avec le TPS des profils reconstruits dans un fantôme homogène équivalent eau de 15 cm d’épaisseur à partir du signal de 
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La comparaison entre le TPS et l’EPID des doses reconstruites à partir des 6 champs 
carrés montre des écarts compris dans un intervalle de ±3% pour des profondeurs de calcul 
supérieures à 0,5 cm. Ces écarts tendent à augmenter lorsque les dimensions du faisceau 
s’éloignent de la taille de champ de référence utilisée lors de la modélisation de 	ªÛ6 mais aussi 
lorsque la profondeur de calcul augmente. Néanmoins, la comparaison des profils de doses relevés 
pour différentes valeurs de d.xTLM montre un bon accord entre le TPS et l’EPID quelle que soit la 
position du pixel. On note cependant que les profils calculés dans l’eau par le TPS tendent à 
« s’aplatir » lorsque la profondeur de calcul augmente entraînant ainsi quelques différences avec 
les profils reconstruits à partir de l’EPID au niveau de l’épaulement des courbes.     
 
La comparaison avec le TPS des doses calculées dans le fantôme homogène pour les 5 
faisceaux issus du plan O.R.L. #3 est illustrée sur la figure 6.7. La moyenne P≤1 des points 
présentant un  ϒ-index inférieur ou égal à 1 pour les faisceaux 1, 2, 3, 4 et 5 est respectivement de 
98,1 %, 96,9%, 96,6%, 96,5% et 93,3%. Les plus faibles valeurs concernant P≤1 sont retrouvées 
pour des profondeurs de calculs comprises entre 0 et 1,5 cm (i.e. au niveau du « build-up »). La 
comparaison de la dose délivrée à l’isocentre par les 5 faisceaux montre un bon accord entre le 
modèle et le TPS puisqu’un écart de +2,03% a été retrouvé. 
 
  

























































































































































































































































FIGURE 6.7 : Reconstruction 3D de la dose délivrée par les 5 faisceaux issus du plan O.R.L. #3 (RCMI dynamique) 



















Profondeur de calcul (cm)
3% - 3mm
3% - 2mm
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2.2.2. Sur patient 
 
Les figures 6.8 et 6.9 illustrent les résultats obtenus lors de la reconstruction de la dose 















Lorsque la contribution en dose des 5 faisceaux est prise en compte, le pourcentage de 
point ayant un ϒ-index inférieur ou égal à 1 est de 96,5% (3% - 3mm). On remarque sur la figure 
6.8 que les points ne satisfaisant pas les critères énoncés sont majoritairement situés en bordure 
de contour externe. L’analyse des cartographies d’index ϒ calculées faisceau par faisceau (figure 
6.9) révèle certains écarts plus importants notamment en regard de la trachée (faisceau 1 et 2) 
mais également au niveau des éléments en titane présents au sein de la mâchoire du patient 
(faisceau 2, 4 et 5). Concernant le faisceau 3, les écarts décelés ne représentent qu’une faible 





























3% - 3mm 
P≤1 = 96,5 % 
ϒmoy = 0,38 
 
FIGURE 6.8 : Dosimétrie in vivo des 5 faisceaux issus du plan O.R.L. #3 (RCMI dynamique) (vues axiales). 
Comparaison avec le TPS à l’aide du ϒ-index (3% - 3mm). 





















































































































































































FIGURE 6.9 : Dosimétrie in vivo 3D du plan O.R.L. #3 (RCMI dynamique). Comparaison par faisceaux avec le TPS à 
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3.1.  DISCUSSION 
Les résultats retrouvés ici montrent que notre algorithme est capable de déterminer une 
dose dans le patient quelle que soit la situation du point de calcul dans le volume de 
reconstruction. Les rendements en profondeur obtenus sur champs carrés dans un milieu 
équivalent eau montrent de bons résultats quelle que soit la taille de champ étudiée (de 4 x 4 
jusqu’à 20 x 20 cm²). L’analyse des profils de doses reconstruits à différentes profondeurs montre 
également un bon accord entre le modèle et le TPS même si des écarts légèrement plus 
importants au niveau de l’épaulement des courbes apparaissent lorsque d.xTLM augmente. Ce 
phénomène est causé par l’invariance des kernels avec la profondeur de calcul lors de la 
reconstruction de la dose. Néanmoins, les résultats retrouvés ici valident la modélisation des deux 
fonctions de correction (ª:OP4Û6  et	ªú«) comme le confirme les valeurs de P≤1 retrouvées lors de la 
reconstruction dans ce même fantôme de la dose délivrée par les 5 faisceaux issus du plan O.R.L 
#3. Les faibles scores retrouvés dans les premiers millimètres du volume sont attribués à 
l’épaisseur de reconstruction qui, avec les critères de distances choisis lors de l’analyse, empêche 
toute comparaison entre coupes adjacentes (l’épaisseur de reconstruction est de 5 mm pour des 
critères de distance de 3 et 2 mm). Si l’on applique une épaisseur de reconstruction plus fine, les 
valeurs de P≤1 calculées dans les premiers millimètres montrent de meilleurs résultats (figure 



























Profondeur de calcul (mm)
Epaisseur de reconstruction de 1 mm
Epaisseur de reconstruction de 5 mm
FIGURE 6.10: Comparaison des valeurs de P≤1 (3% - 3mm) calculées pour le faisceau 1 à 2 épaisseurs de 
reconstruction différentes (5 et 1 mm). 
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La comparaison de la dose calculée in vivo avec le TPS est également satisfaisante. 
L’analyse des cartographies d’index ϒ calculées par faisceau individuel montre le même 
comportement que l’approche 2D développée précédemment. En effet, des écarts de dose 
observables en bordure de contour externe ainsi qu’à proximité d’hétérogénéités (figure 6.10) 
confirment les hypothèses énoncées au chapitre 4. 
 









A terme, le modèle devra faire l’objet d’une évaluation sur différents fantômes 
anthropomorphiques afin de connaître l’incertitude exacte de l’algorithme. Une étude clinique par 
localisation permettra également de définir des critères de validation et des seuils de tolérance 
nécessaires pour être utiliser en routine. Pour cela, des outils de comparaisons spécifiques à la 
dosimétrie 3D comme les histogrammes dose-volume (HDV) devront être créés afin de pouvoir 
comparer de manière plus efficace les différents plans de traitement.  
L’écriture du code pourra également être optimisée afin de réduire les temps de calculs 
pour l’instant trop longs (le temps nécessaire à la reconstruction de la dose en 3D pour un 
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FIGURE 6.11 : Mise en évidence des écarts de doses situés en bordure de contour externe ainsi qu’à proximité 
d’hétérogénéités (exemple pour le faisceau 3). 
















Un algorithme de dosimétrie in vivo 3D par imagerie portale a été développé et évalué. 
Son principe général s’appuie sur celui de l’approche 2D décrit au chapitre 5. L’introduction de 
deux nouvelles fonctions de corrections a permis de prendre en compte la dépendance du modèle 
avec la profondeur de calcul.  
L’analyse des rendements en profondeur reconstruits dans l’eau pour des tailles de champ 
comprises entre 4 x 4 cm² et 20 x 20 cm² a montré que notre méthode était capable de reconstruire 
la dose quelle que soit la profondeur de calcul à ±3%. 
Les résultats obtenus sur fantôme homogène ont également montré un bon accord entre la 
dose reconstruite à partir de l’EPID et celle déterminée par le TPS quelle que soit la position du 
point d’intérêt dans le volume de reconstruction. 
Enfin, l’analyse des cartographies d’index-ϒ obtenues in vivo à partir du plan O.R.L #3 a 
permis d’établir la faisabilité d’utiliser ce modèle pour la pratique de la dosimétrie in vivo  des 
traitements de RCMI.   
 La prise en compte des hétérogénéités reste cependant une limite à notre méthode qui de 
part ses caractéristiques empêche de prendre en compte une différence de densité au sein du 
volume de reconstruction. Toutefois, ces résultats semblent montrer que la méthode développée 
est fiable et peut être considérée comme un outil supplémentaire dans la chaine d’assurance 
qualité des traitements par RCMI. 
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L’objectif de cette thèse était de développer des méthodes de calcul permettant de réaliser 
la dosimétrie in vivo des traitements de RCMI dynamique par imageur haute énergie au silicium 
amorphe. Après avoir étudié le comportement du détecteur en fonction de plusieurs paramètres 
de traitement (chapitre 2), différentes méthodes ont été développées dont les degrés de complexité 
croissants ont permis d’appréhender par palier successifs les difficultés liées aux niveaux de 
reconstruction envisagés (1, 2 ou 3D). 
Une première méthode de dosimétrie in vivo 1D a été testée et validée sur 92 patients 
traités pour des pathologies pelviennes par RCMI dynamique (chapitre 3). L’analyse des écarts 
calculés entre la dose reconstruite à partir de l’EPID et celle calculée par le TPS à permis de 
définir des niveaux de tolérances avant d’être utilisée en routine clinique. Bien que cette méthode 
soit efficace elle reste cependant limitée à la reconstruction de la dose en un point empêchant 
ainsi de détecter toute erreur située à distance de l’axe du faisceau.  
Une méthode d’étalonnage dosimétrique en deux dimensions a ensuite été développée et 
évaluée (chapitre 4). Cette étape, préliminaire à la reconstruction de la dose dans le patient en 
2D, fait intervenir plusieurs kernels de redistribution permettant de convertir le niveau de gris de 
l’EPID en une dose absorbée dans l’eau. Le modèle intègre également un module de prétraitement 
de l’image ayant pour objectifs de minimiser l’influence du rétrodiffusé issu du bras amovible du 
détecteur et de restaurer l’influence du cône égalisateur sur le profil de l’image. 26 champs de 
traitements issus de 6 plans différents (3 RC3D et 3 RCMI) ont été utilisés pour sa validation. 
Dans un second temps, un algorithme de rétroprojection de la dose en 2D a été créé 
(chapitre 5). Des facteurs correctifs dépendants de la transmission du patient ainsi que de sa 
morphologie ont été modélisés à partir de mesures réalisées avec un fantôme équivalent eau de 15 
cm d’épaisseur. Parallèlement à cela, un algorithme de reconstruction du volume patient en 3D 
par méthode de triangulation a été développé permettant de calculer les distances traversées par 
le faisceau en chaque pixel de l’image mais aussi de définir le volume de reconstruction de la dose. 
Les 26 faisceaux de traitements définis au chapitre 4 ont permis de valider la méthode sur 
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fantôme homogène et sur patients. Les résultats retrouvés sur fantôme homogène sont très 
encourageants quelle que soit la technique de traitement envisagée. Les cartographies d’index-ϒ 
associées aux reconstructions de doses in vivo sont également satisfaisantes même si des écarts 
subsistent dans des zones présentant de fortes hétérogénéités. 
Le sixième et dernier chapitre propose d’introduire 2 fonctions de corrections dans le 
modèle 2D développé précédemment afin de prendre en compte la profondeur de calcul. Ces deux 
fonctions sont dépendantes de la position du point de reconstruction de la dose par rapport au 
point situé à la profondeur du maximum de dose. L’analyse des rendements en profondeur 
obtenus dans l’eau à partir du modèle montre qu’il est possible de déterminer une dose absorbée 
avec une précision acceptable. Les vérifications effectuées sur patient ont permis finalement 
d’établir la faisabilité d’utiliser cette méthode en conditions réelles de traitement.  
 
Beaucoup de perspectives sont alors envisageables. La première concerne son application 
en clinique. Une évaluation sur un plus grand nombre de patients doit être réalisée afin de 
pouvoir déterminer les niveaux de tolérances applicables en routine. Une analyse par localisation 
serait également intéressante afin d’adapter ces niveaux d’intervention en fonction de la 
pathologie traitée.  
La prise en compte des hétérogénéités devra être envisagée afin d’améliorer la précision 
de la méthode dans certaines régions anatomiques. 
L’écriture du code pourra également être optimisée pour pouvoir dans un premier temps 
diminuer les temps de calculs avant de créer des outils de comparaisons spécifiques à la 
dosimétrie 3D (e.g. HDV).  
L’étude du mode d’acquisition « ciné » (McCurdy et Greer 2009) serait également 
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CREATION DU MODELE 2D
  
 
ANNEXE 1: CREATION DU MODELE 2D 
 
Cette annexe a pour but de lister les mesures nécessaires à la création du modèle de 
reconstruction de la dose dans le patient en 2 dimensions (étapes d’étalonnage et de 
rétroprojection). La création des différents facteurs correctifs (fonction linéaire de conversion, 




1. CREATION DE LA FONCTION LINEAIRE DE CONVERSION EN DOSE 
 
La fonction de conversion sera déterminée par régression linéaire des mesures EPID et chambre 





























DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Chambre d’ionisation à dMAX 
Taille de champ à l’isocentre : 10 x 10 cm² 
Nombre d’UM : de 1 à 500 UM 
Chambre d’ionisation 
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2. CREATION DU KERNEL DE REDISTRIBUTION DE DOSE 
 
Le kernel de redistribution de dose dans l’eau sera déterminée par ajustement manuel des 
paramètres du kernel (k1, k2 et k3) en cherchant à minimiser les écarts entre les valeurs 
retrouvées à partir de l’EPID et celles mesurée avec la chambre d’ionisation à l’axe obtenu selon 


























DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Chambre d’ionisation à dMAX 
Taille de champ à l’isocentre : de 4 x 4 à 20 x 20 cm² 
Nombre d’UM : 100 UM 
Chambre d’ionisation 
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3. CREATION DU KERNEL DE PENOMBRE 
 
La détermination du kernel de pénombre s’effectuera en ajustant les paramètres k4 et σ 
jusqu’à obtenir à l’aide du ϒ-index (2%-2mm) le meilleur score  entre la dose reconstruite à partir 
de l’EPID et celle calculée par le TPS pour 3 tailles de champ différentes selon le montage 




























DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Dose TPS à dMAX 
Taille de champ à l’isocentre : 5x5 / 10x10 / 15x15 cm² 
Nombre d’UM : 100 UM 
ANNEXE 1: CREATION DU MODELE 2D 
 
4. CREATION DU FACTEUR DE TRANSMISSION (Ω"∗ ) 
 
Le facteur de transmission est déterminé en comparant à l’isocentre la dose obtenue à 
partir de l’EPID pour une valeur de W* = 1 et celle mesurée à l’aide d’une chambre d’ionisation 




































DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Chambre d’ionisation à l’isocentre 
Taille de champ à l’isocentre : 10 x 10 cm² 
Nombre d’UM : 100 UM 
Epaisseur d’atténuateur : de 5 à 40 cm 
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5. CREATION DU FACTEUR DE TAILLE DE CHAMP (	#) 
Le kernel de redistribution de dose dans l’eau sera déterminée par ajustement manuel des 
paramètres du kernel (k5 et k6) en cherchant à minimiser les écarts entre les valeurs retrouvées à 
partir de l’EPID et celles mesurée avec la chambre d’ionisation à l’isocentre selon le montage 





























DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Chambre d’ionisation à l’isocentre 
Taille de champ à l’isocentre : de 4 x 4 à 20 x 20 cm² 
Nombre d’UM : 100 UM 
























ANNEXE 2: CREATION DU MODELE 3D 
 
Cette annexe a pour but de lister les mesures nécessaires à la création du modèle de 
reconstruction de la dose dans le patient en 3 dimensions. La création des deux fonctions ainsi 





1. CORRECTION APRES MISE EN EQUILIBRE ELECTRONIQUE 
 
La fonction de correction après mise en équilibre électronique est déterminée grâce au rapport 
entre un rendement en profondeur mesurée à l’aide d’une chambre d’ionisation dans l’eau et celui 





























DSA = 100 cm 
DSD = 150 cm 
Taille de champ à l’isocentre : 10 x 10 cm² 
Nombre d’UM : 100 UM 
Epaisseur d’atténuateur : 15 cm 
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2. CORRECTION AVANT MISE EN EQUILIBRE ELECTRONIQUE 
 
La fonction de correction avant mise en équilibre électronique est déterminée par ajustement 
manuel du paramètre β (cf. équation ci-dessous) jusqu’à obtenir un bon accord entre les deux 
rendements en profondeurs obtenus selon le montage expérimental précédent. 
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Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 98 
Durée (min): 0.39 
DSP (cm): 91.8 
Rotation bras (deg): 278.0 
Rotation collimateur (deg): 135 
Champ X (cm): 13.4 
X1 (cm): 6.4 
X2 (cm): 7.0 
Champ Y (cm): 17.3 
Y1 (cm): 9.1 
Y2 (cm): 8.2 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.2 
Lng table (cm): +23.7 
Lat table (cm): +999.7 
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Nom du champ: OAD Ter 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 17 
Durée (min): 0.07 
DSP (cm): 91.8 
Rotation bras (deg): 278.0 
Rotation collimateur (deg): 135 
Champ X (cm): 13.4 
X1 (cm): 6.4 
X2 (cm): 7.0 
Champ Y (cm): 14.6 
Y1 (cm): 9.1 
Y2 (cm): 5.5 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.2 
Lng table (cm): +23.7 
Lat table (cm): +999.7 
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Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 113 
Durée (min): 0.45 
DSP (cm): 92.3 
Rotation bras (deg): 87.0 
Rotation collimateur (deg): 45 
Champ X (cm): 13.5 
X1 (cm): 6.6 
X2 (cm): 6.9 
Champ Y (cm): 17.3 
Y1 (cm): 8.2 
Y2 (cm): 9.1 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.2 
Lng table (cm): +23.7 
Lat table (cm): +999.7 
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Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 93 
Durée (min): 0.37 
DSP (cm): 92.4 
Rotation bras (deg): 273 
Rotation collimateur (deg): 322 
Champ X (cm): 13.7 
X1 (cm): 6.6 
X2 (cm): 7.1 
Champ Y (cm): 17.4 
Y1 (cm): 8.7 
Y2 (cm): 8.7 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.5 
Lng table (cm): +23.5 
Lat table (cm): +999.3 
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Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 95 
Durée (min): 0.38 
DSP (cm): 91.9 
Rotation bras (deg): 87.0 
Rotation collimateur (deg): 38 
Champ X (cm): 13.7 
X1 (cm): 7.1 
X2 (cm): 6.6 
Champ Y (cm): 17.4 
Y1 (cm): 8.7 
Y2 (cm): 8.7 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.5 
Lng table (cm): +23.5 
Lat table (cm): +999.3 
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Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 117 
Durée (min): 0.47 
DSP (cm): 91.8 
Rotation bras (deg): 277.0 
Rotation collimateur (deg): 318 
Champ X (cm): 15.0 
X1 (cm): 9.0 
X2 (cm): 6.0 
Champ Y (cm): 18.8 
Y1 (cm): 9.2 
Y2 (cm): 9.6 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.9 
Lng table (cm): +23.9 
Lat table (cm): +999.8 
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Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 95 
Durée (min): 0.38 
DSP (cm): 91.8 
Rotation bras (deg): 86.0 
Rotation collimateur (deg): 42 
Champ X (cm): 14.9 
X1 (cm): 6.0 
X2 (cm): 8.9 
Champ Y (cm): 18.8 
Y1 (cm): 9.2 
Y2 (cm): 9.6 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.9 
Lng table (cm): +23.9 
Lat table (cm): +999.8 
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Nom du champ: OAG Ter 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 17 
Durée (min): 0.08 
DSP (cm): 91.8 
Rotation bras (deg): 86.0 
Rotation collimateur (deg): 42 
Champ X (cm): 14.9 
X1 (cm): 6.0 
X2 (cm): 8.9 
Champ Y (cm): 17.1 
Y1 (cm): 9.2 
Y2 (cm): 7.9 
MLC: Statique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +12.9 
Lng table (cm): +23.9 
Lat table (cm): +999.8 
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PATIENT RCMI 1 
PLAN ORL #1 - FAISCEAU 1 
 
 
Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 165 
DSP (cm): 95.2 
Rotation bras (deg): 74.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 14.2 
X1 (cm): 5.5 
X2 (cm): 8.7 
Champ Y (cm): 18.0 
Y1 (cm): 9.9 
Y2 (cm): 9.9 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.3 
Lng table (cm): +100.0 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 1 
PLAN ORL #1 - FAISCEAU 2 
 
 
Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 161 
DSP (cm): 94.1 
Rotation bras (deg): 295.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 14.6 
X1 (cm): 9.3 
X2 (cm): 5.3 
Champ Y (cm): 18.0 
Y1 (cm): 9.0 
Y2 (cm): 9.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.3 
Lng table (cm): +100.0 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 1 
PLAN ORL #1 - FAISCEAU 3 & 4 (faisceaux « splittés ») 
 
 
Nom du champ: Ant1 & Ant 2 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 209 (111 + 98) 
DSP (cm): 95.0 
Rotation bras (deg): 0.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 19.4 
X1 (cm): 9.8 
X2 (cm): 9.6 
Champ Y (cm): 17.5 
Y1 (cm): 8.5 
Y2 (cm): 9.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.3 
Lng table (cm): +100.0 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 1 
PLAN ORL #1 - FAISCEAU 5 & 6 (faisceaux « splittés ») 
 
 
Nom du champ: OPD1 & OPD 2 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 230 (105 + 125) 
DSP (cm): 91.3 
Rotation bras (deg): 218.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 18.1 
X1 (cm): 10.8 
X2 (cm): 7.3 
Champ Y (cm): 18.0 
Y1 (cm): 9.0 
Y2 (cm): 9.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.3 
Lng table (cm): +100.0 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 1 
PLAN ORL #1 - FAISCEAU 7 & 8 (faisceaux « splittés ») 
 
 
Nom du champ: OPG1 & OPG2 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 239 (130 + 109) 
DSP (cm): 91.4 
Rotation bras (deg): 142.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 18.9 
X1 (cm): 7.6 
X2 (cm): 11.3 
Champ Y (cm): 18.0 
Y1 (cm): 9.0 
Y2 (cm): 9.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.3 
Lng table (cm): +100.0 
Lat table (cm): 0.0 
















OPG 1 OPG 2 
DRR 
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PATIENT RCMI 2 
PLAN ORL #2 - FAISCEAU 9 
 
 
Nom du champ: ANT 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 119 
Durée : 0.60 
DSP (cm): 92.9 
Rotation bras (deg): 0.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 9.0 
X1 (cm): 5.5 
X2 (cm): 3.5 
Champ Y (cm): 11.0 
Y1 (cm): 7.5. 
Y2 (cm): 3.5 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.7 
Lng table (cm): +995.4 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 2 
PLAN ORL #2 - FAISCEAU 10 
 
 
Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 136 
Durée : 0.68 
DSP (cm): 88.2 
Rotation bras (deg): 295.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 12.5 
X1 (cm): 7.0 
X2 (cm): 5.5 
Champ Y (cm): 11.3 
Y1 (cm): 7.8 
Y2 (cm): 3.5 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.7 
Lng table (cm): +995.4 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 2 
PLAN ORL #2 - FAISCEAU 11 
 
 
Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 118 
Durée : 0.59 
DSP (cm): 97.9 
Rotation bras (deg): 74.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 11.3 
X1 (cm): 4.8 
X2 (cm): 6.5 
Champ Y (cm): 11.0 
Y1 (cm): 7.5 
Y2 (cm): 3.5 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.7 
Lng table (cm): +995.4 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 2 
PLAN ORL #2 - FAISCEAU 12 
 
 
Nom du champ: OPD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 96 
Durée : 0.48 
DSP (cm): 92.0 
Rotation bras (deg): 218.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 10.8 
X1 (cm): 5.0 
X2 (cm): 5.8 
Champ Y (cm): 11.3 
Y1 (cm): 7.8 
Y2 (cm): 3.5 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.7 
Lng table (cm): +995.4 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 2 
PLAN ORL #2 - FAISCEAU 13 
 
 
Nom du champ: OPG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 126 
Durée : 0.63 
DSP (cm): 97.0 
Rotation bras (deg): 142.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 10.8 
X1 (cm): 4.8 
X2 (cm): 6.0 
Champ Y (cm): 11.3 
Y1 (cm): 7.8 
Y2 (cm): 3.5 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +14.7 
Lng table (cm): +995.4 
Lat table (cm): 0.0 
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PATIENT RCMI 3 
PLAN ORL #3 - FAISCEAU 14 
 
 
Nom du champ: Ant 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 132 
Durée : 0.61 
DSP (cm): 95.0 
Rotation bras (deg): 0.0 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 12.3 
X1 (cm): 5.8 
X2 (cm): 6.5 
Champ Y (cm): 8.0 
Y1 (cm): 4.0 
Y2 (cm): 4.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +22.8 
Lng table (cm): +31.9 
Lat table (cm): +998.9 
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PATIENT RCMI 3 
PLAN ORL #3 - FAISCEAU 15 
 
 
Nom du champ: OAD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 220 
Durée : 1.03 
DSP (cm): 95.1 
Rotation bras (deg): 307.7 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 11.1 
X1 (cm): 5.3 
X2 (cm): 5.8 
Champ Y (cm): 8.0 
Y1 (cm): 4.0 
Y2 (cm): 4.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +22.8 
Lng table (cm): +31.9 
Lat table (cm): +998.9 

















ANNEXE 3: PARAMETRES DE TRAITEMENT DES FAISCEAUX ETUDIES 
252 
PATIENT RCMI 3 
PLAN ORL #3 - FAISCEAU 16 
 
 
Nom du champ: OAG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 224 
Durée : 1.05 
DSP (cm): 95.4 
Rotation bras (deg): 56.1 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 13.0 
X1 (cm): 6.0 
X2 (cm): 7.0 
Champ Y (cm): 8.0 
Y1 (cm): 4.0 
Y2 (cm): 4.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +22.8 
Lng table (cm): +31.9 
Lat table (cm): +998.9 
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PATIENT RCMI 3 
PLAN ORL #3 - FAISCEAU 17 
 
 
Nom du champ: OPD 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 199 
Durée : 1.03 
DSP (cm): 95.1 
Rotation bras (deg): 307.7 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 12.0 
X1 (cm): 6.0 
X2 (cm): 4.0 
Champ Y (cm): 8.0 
Y1 (cm): 4.0 
Y2 (cm): 4.0 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +22.8 
Lng table (cm): +31.9 
Lat table (cm): +998.9 
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PATIENT RCMI 3 
PLAN ORL #3 - FAISCEAU 18 
 
 
Nom du champ: OPG 
Energie (MV): X6 
Débit de dose (UM.min-1): 300 
UM: 137 
Durée : 0.64 
DSP (cm): 93.4 
Rotation bras (deg): 107.9 
Rotation collimateur (deg): 0.0 
Champ X (cm): 10.8 
X1 (cm): 6.0 
X2 (cm): 4.8 
Champ Y (cm): 8.6 
Y1 (cm): 4.3 
Y2 (cm): 4.3 
MLC: Dynamique 
Filtre dynamique: Non 
Vrt table (cm): +22.8 
Lng table (cm): +31.9 
Lat table (cm): +998.9 

























 In vivo dosimetry (IVD) is still a complex procedure for intensity-modulated radiation therapy (IMRT). 
The use of conventional point detectors does not give a good representation of the actual dose delivered to the 
target volume. On the other hand, EPID-based in vivo dosimetry methods appears to be an interesting and 
efficient option for carrying out such measurements provided that accurate algorithms allowing to convert EPID 
signal into patient absorbed dose are available. The present work consists in developing clinically applicable 
calculation methods to perform EPID-based IVD on intensity-modulated fields. As a starting point, the imaging 
device used throughout this work is described before considering its response with respect to several irradiation 
parameters. An IVD method enabling the calculation of the on-axis patient point dose from EPID signal was 
studied and evaluated for 92 pelvic cancer patients treated with IMRT. Then, a 2D back-projection in vivo dose 
reconstruction algorithm was developed. In this model, the EPID signal was first converted into absorbed dose in 
water by convolving the EPID image with dose redistribution kernels. The 2D dose distribution was then back-
projected applying correction factors calculated from the patient morphology and transmission factor. The 
validity of the method was checked for 6 treatment plans (26 fields) in pretreatment situation (i.e. without 
patient) with homogeneous phantom and finally in vivo. The last part of this work deals with the introduction of 
mathematical attenuation functions in order to devise a complete in vivo 3D dose reconstruction algorithm. 
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La réalisation de la dosimétrie in vivo (DIV) en radiothérapie externe reste difficilement applicable dans 
le cadre d’irradiations conformationnelles avec modulation d’intensité (RCMI) où la mesure obtenue à l’aide de 
détecteurs ponctuels placés en entrée de patient est trop peu représentative de la dose réellement délivrée au 
volume cible. L’utilisation des imageurs haute énergie au silicium amorphe («Electronic Portal Imaging 
Device», EPID) dans ce contexte est une alternative intéressante à condition de disposer en parallèle 
d’algorithmes permettant de convertir le plus précisément possible le signal de l’EPID en dose absorbée dans le 
patient. Ce travail de thèse s’inscrit donc dans cette démarche et consiste à développer des méthodes de calculs 
applicables en clinique permettant d’utiliser l’EPID pour la pratique de la DIV des traitements par RCMI. En 
premier lieu nous présentons le dispositif d’imagerie utilisé tout au long de ces travaux ainsi que la 
caractérisation de sa réponse en fonction de plusieurs paramètres d’irradiation. Une méthode permettant de 
déterminer la dose reçue par le patient en un point situé sur l’axe du faisceau à partir du signal de l’EPID a par la 
suite fait l’objet d’une étude sur 92 patients traités par RCMI dynamique pour des pathologies pelviennes. Dans 
un second temps, un algorithme de rétroprojection permettant de reconstruire la dose reçue par le patient en deux 
dimensions a été développé. Pour cela, le signal de l’EPID obtenu en sortie de patient est d’abord converti en 
dose absorbée dans l’eau par convolution de l’image avec plusieurs kernels de redistribution. La dose ainsi 
calculée est ensuite rétroprojetée par l’intermédiaire de facteurs correctifs dépendants de la morphologie du 
patient et de sa transmission. L’évaluation de la méthode a été réalisée sur 26 faisceaux issus de 6 plans de 
traitements différents d’abord en condition de prétraitement (i.e. sans patient placé entre la source et le 
détecteur), puis sur fantôme homogène et enfin in vivo. L’introduction de fonctions d’atténuation dépendantes de 
la profondeur de calcul dans notre modèle a finalement permis d’obtenir un algorithme capable de reconstruire la 
dose dans le patient en trois dimensions. 
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